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como  para  la  sustitución  de  tejidos,  ha  ido  progresivamente  en  aumento.  Su 
excelente biocompatibilidad de los mismos, ha ocasionado que su empleo para el 
tratamiento de algunas patologías se haya prácticamente generalizado.  
En  la búsqueda de  la prótesis  ideal,  la  industria de  los biomateriales ha 
desarrollado prótesis derivadas de tejidos vivos, que supuestamente ofrecen las 
ventajas  de  las  reparaciones  con  tejidos  autólogos,  sin  sus  inconvenientes 
(mayor tiempo quirúrgico y morbilidad de la zona donante). 
Estas  prótesis  biológicas  representan  un  importante  avance  ya  que 
algunas  poseen  una  característica  fundamental  como  es  su  degradación  y 
eliminación  completa  dentro  del  organismo  receptor.  Este  fenómeno  no  será 
posible cuando se emplean prótesis sintéticas o inertes que van a permanecer de 
por  vida  en  los  tejidos  receptores, dando  lugar  en  algunos  casos  a  reacciones 
inflamatorias y de cuerpo extraño y a diversas complicaciones postimplante. La 
degradación  progresiva  de  las  bioprótesis  en  el  huésped  va  a  condicionar  la 
formación  en  su  lugar,  de  un  neotejido,  que  a  largo  plazo  va  a  sustituir  por 
completo al biomaterial. En condiciones ideales la misión es llegar a conseguir no 
solo  la reparación de  la zona sino  la regeneración de un tejido adecuadamente 
organizado,  que  favorezca  la  angiogénesis  y  que  presente  características 
idénticas al tejido sano. 
Para  la  fabricación  de  estos  biomateriales,  es  necesario  obtener  el 









de  las  uniones  de  la  triple  hélice  del  colágeno.  En  condiciones  in  vivo,  los 
colágenos son degradados por enzimas como las metaloproteinasas e incluso por 




excesivamente  rápida  y  se  mantengan  estables  hasta  ir  conseguir 
paulatinamente su incorporación total al tejido receptor. Para conseguir esto, es 
necesario  que  los  enlaces  de  la  triple  hélice  que  constituye  la  molécula  de 
colágeno  sean  eficaces,  de  lo  contrario,  la  firmeza  mecánica  se  verá 
comprometida. Estas bioprótesis  actúan  como  soporte o  andamiaje para  guiar 
los  procesos  de  reparación  tisular.  El  éxito  de  la  reparación,  dependerá  del 
balance entre  sus procesos de  reparación y  los de  su degradación. Algunos de 
estos  biomateriales  son  sometidos  a  distintos  procesos  que  promueven  la 
formación de enlaces covalentes dentro de la molécula de colágeno (“crosslink”), 
haciéndolas más resistentes a la degradación de las colagenasas. 
No existen en  la actualidad  trabajos experimentales  completos que nos 







Por  todo ello en el presente  trabajo de  Tesis hemos  llevado  a  cabo un 
diseño  experimental  en  el  que  estudiamos  la  respuesta  de  los  implantes 
biológicos  (crosslink  vs.  no  crosslink)  en  diferentes  interfaces  intra  y 
extraperitoneal.  Hemos  elegido  la  interfaz  peritoneal  porque  las  bioprótesis 
están  siendo  utilizadas  en  la  reconstrucción  del  peritoneo  pélvico  después  de 
cirugía oncológica. 
Las preguntas de hipótesis han sido las siguientes: 







El  animal  utilizado  fue  el  conejo  blanco  Nueva  Zelanda,  de  un  peso 
aproximado  de  3,200  g.  Los materiales  empleados  objeto  de  estudio  son  dos 
prótesis  biológicas  provistas  de  crosslink  (Permacol®,  Collamend®)  y  otra  no 









en  los  vértices  del  material.  Los  implantes  extraperitoneales  fueron  fijados 
mediante una sutura continua de polipropileno, en un defecto parcial de la pared 
lateral del abdomen, en el cual se extirpa la fascia y los músculos más externos, 
conservando  el músculo  transverso  y  el  peritoneo  parietal  sobre  los  cuales  se 
apoya el material protésico. 





Los  implantes extraperitoneales  los realizamos en  intervalos de 14, 30 y 
90 días. 
Los estudios realizados fueron tanto para los implantes intraperitoneales 
como  extraperitoneales  de  morfología  (microscopia  óptica  y  de  barrido),  e 
inmunohistoquímica.  De  forma  complementaria  se  realizaron  estudios  de 
resistencia mecánica en los implantes extraperitoneales. 
En los implantes en posición intraperitoneal, la formación adherencial fue 
similar  entre  las  prótesis  provistas  de  crosslink  (Permacol®  y  Collamend®), 





mostró  un  comportamiento  adherencial  óptimo  debido  a  su  rápida 
biodegradación. 




mismas. En  los  implantes de Surgisis®,  la  infiltración celular fue fácil debido a  la 
estructura multilaminar de la prótesis. A los 90 días del implante esta bioprótesis 
estaba prácticamente biodegradada. La prótesis de PTFEe sufrió encapsulación, 
mostrando  una  reacción  inflamatoria  intensa  en  las  dos  primeras  semanas 
postimplante. 
La  respuesta  macrofágica  fue  más  intensa  tanto  intra  como 
extraperitonealmente  para  las  prótesis  crosslink  y  polimérica,  respecto  a 
Surgisis®.  Este  comportamiento  obedeció  a  la  biodegradación  de  esta  última 
prótesis. Con  relación a este parámetro,  la biodegradación en  situación  intra y 
extraperitoneal  fue  la  misma  tanto  para  prótesis  crosslink  como  para  no 
crosslink.  Las  primeras  no  presentaron  biodegradación  y  mientras  que  las 
segundas  sí, pero de  forma  similar en  las  interfaces  intra y extraperitoneal.  La 
prótesis polimérica mostró un comportamiento similar en ambas interfaces. 








A)  Las  prótesis  biológicas  provistas  de  enlaces  covalentes  (crosslink) 
implantadas  de  forma  intraperitoneal mostraron  un  comportamiento  similar  a 
prótesis  laminares poliméricas de PTFEe en cuanto a  formación adherencial. La 
prótesis  desprovista  de  enlaces  covalentes  (no  crosslink)  mostró  un 
comportamiento  diferente  debido  a  su  rápida  y  paulatina  biodegradación, 
generando una menor formación adherencial. 
 
B)  En  situación  intraperitoneal,  tanto  las  prótesis  biológicas  (crosslink) 
como  las poliméricas  (PTFEe Preclude®) podrían  ser  válidas para procesos que 
impliquen reparación tisular. 
 
C)  En  los  implantes  extraperitoneales,  la  integración  tisular  fue  similar 






D)  La  situación  intra  o  extraperitoneal  del  implante  no  influyó  en  su 























been  constantly  growing.  The  excellent  biocompatibility  of  the  biomaterials 
available to date has meant their practically generalized use for the treatment of 
certain diseases. 
In  search  for  the  ideal  prosthetic  device,  the  biomaterial  industry  has 




some  show  essential  features  such  as  their  degradation  and  complete 
elimination  in  the  host  organism.  Synthetic  or  inert  prostheses  lack  this 
characteristic;  they persist over  the host’s  lifetime  and  sometimes  give  rise  to 
inflammatory  or  foreign  body  reactions  along  with  various  postimplant 
complications.  The  gradual  degradation  of  a  bioprosthesis,  or  biomesh,  will 
determine the formation  in  its place of a neotissue, which will  in the  long term 
completely  replace  the  biomaterial.  In  ideal  conditions,  the  goal  is  to  achieve 




to be treated by  lyophilization to eliminate  its cell component and  leave behind 






and  the  bonds  of  the  collagen  triple  helix.  In  in  vivo  conditions,  collagens  are 
degraded  by  enzymes  such  as metalloproteases  and  even  by microbes when 
there  is  bacterial  contamination. Hence  implants  comprised  of  collagen  fibres 
that  are  not  strongly  linked  together  tend  to  be  rapidly  absorbed  and  do  not 
provide  good  tissue  support.  Ideally,  bioprostheses  should  not  undergo 
excessively  rapid  degradation  and  should  remain  stable  until  they  gradually 
become  incorporated  in the host tissue. To achieve this, the bonds of the triple 
helix  of  collagen  need  to  be  effective.  If  this  is  not  the  case,  the mechanical 
strength  of  the material will  be  compromised.  A  bioprosthesis  thus  acts  as  a 
support or scaffold to guide the tissue repair process. The success of repair will, 
in turn, depend on the balance between the processes of host tissue repair and 
implant  degradation.  For  this  purpose,  some  biomaterials  are  subjected  to 
different processes that induce the formation of covalent bonds, or crosslinks, in 
the  collagen  molecule.  This  makes  them  more  resistant  to  degradation  by 
collagenases. 
To date no experimental study has been designed to examine in detail the 











Do  biomeshes  show  different  intraperitoneal  and  extraperitoneal 
behaviour to the laminar polymer meshes? 
Does  the  biodegradation  process  experienced  by  these  biological 
materials differ at the different interfaces? 
These questions were experimentally addressed as described below. 
The  animal  used was  the  New  Zealand White  rabbit weighing  around 
3,200 g. The biomaterials tested were crosslinked (Permacol®, Collamend®) and 




the parietal peritoneum and  fixed by placing  four polypropylene sutures at  the 
four corners. The extraperitoneal  implants were fixed by running polypropylene 
suture over a partial defect created in the lateral wall of the abdomen. The fascia 





Intraperitoneal  implant  behaviour  was  followed  by  sequential 
laparoscopy  performed  at  3,  7  and  14  days  postimplant.  This  enabled  us  to 
monitor adhesion  formation  in a  single animal at  these  time points. The  study 
ended 90 days after the implant of the different biomateriales. 
Extraperitoneal implants were examined at 14, 30 and 90 days. 
Both  the  intra‐  and  extraperitoneal  implants  were  subjected  to 





(Surgisis®) showed optimal behaviour  in  terms of avoiding adhesions due  to  its 
rapid biodegradation. 
The  rate of  seroma  in  the extraperitoneal  implants was  significant. This 
variable was  greater  for  the  crosslinked  than  the  non  crosslinked  and  control 









The  macrophage  response  was  more  intense  for  both  the  intra‐  and 
extraperitoneal  crosslinked  and  polymer  implants  compared  to  Surgisis®.  This 
behaviour was attributable to the biodegradation of the latter prosthesis. Hence, 
biodegradation was similar for the intra‐ and extraperitoneal crosslinked and non 
crosslinked  biomeshes.  The  crosslinked  biomeshes  were  not  biodegraded 
whereas the non crosslinked meshes were reabsorbed but to a similar extent at 
the intraperitoneal and extraperitoneal interface. 






showed  similar  behaviour  in  terms  of  adhesion  formation  to  laminar  polymer 
ePTFE meshes. Adhesion formation to the non crosslinked biomesh was reduced 
due to the rapid and steady biodegradation of this mesh. 
B)  When  placed  in  an  intraperitoneal  position,  both  the  biological 
(crosslinked)  and  polymer  (PTFEe  Preclude®)  meshes  were  useful  for  tissue 
repair. 
C)  In  the extraperitoneal  implants, host  tissue  incorporation was  similar 





well‐structured  collagen.  Good  mechanical  strength  at  the  repair  site  was 
observed in all the implants. 


























1.1.  ANTECEDENTES  HISTÓRICOS  Y  EVOLUCIÓN  DEL  EMPLEO  DE 
BIOMATERIALES EN REPARACIÓN HERNIARIA 
 
El  tratamiento  de  ciertas  patologías  de  pared  abdominal  de  gran 
prevalencia en clínica, como es el caso de la patología herniaria, requiere hoy en 
día del empleo de biomateriales. Estos  implantes deben adaptarse e  integrarse 
en  el  tejido  circundante,  actuando  no  solamente  como  un  elemento  de 







una  función  específica  en  el  organismo  humano,  reemplazando  o  reforzando 
parcial o totalmente los tejidos dañados (Williams 1990). 
El  incremento  espectacular  de  la  utilización  de  los  biomateriales  en  la 
práctica  médica  de  hoy  en  día,  sobre  todo  en  el  ámbito  de  la  Cirugía,  ha 
ocasionado  que  hayan  adquirido  una  importancia  capital,  en  el  desarrollo  y 
evolución de las distintas técnicas quirúrgicas a nivel de todas sus especialidades. 





La  investigación  acerca  de  los  biomateriales  exige  equipos 
multidisciplinarios  por  la  gran  responsabilidad  que  conlleva  su  utilización.  Es 
necesaria  la  colaboración  de  biólogos,  químicos,  ingenieros,  histopatólogos  y 
cirujanos para  llevar a buen fin su empleo y  los grandes beneficios que pueden 
aportar los mismos a la sociedad.  
Los  biomateriales  proceden  del  ámbito  de  los  polímeros  sintéticos, 
metales, cerámicas y macromoléculas o polímeros naturales (biopolímeros), que 
se modifican,  procesan  o manufacturan  para  ser  utilizados  como  dispositivos 




que  son  empleados  es  para  sustituir  o  reforzar  defectos  a  nivel  de  la  pared 
abdominal.  
El  auge  tan  importante  que  han  adquirido  en  los  últimos  años  para  su 
empleo  en  la  cirugía  de  la  pared  se  ha  debido  a  los  trabajos  del  grupo  de 
Lichstentein, y la teoría de la reparación “sin tensión”  (Lichtenstein y cols. 1989).    
Esta  teoría ya había sido  referida por Usher y cols. en un  trabajo publicado en 
1960,  en  el  que  señalaba  el  beneficio  de  la  utilización  de prótesis  en  grandes 
defectos herniarios con la finalidad de evitar tensión a nivel de los tejidos.  
Desde  un  punto  de  vista  histórico  las  referencias  más  antiguas  del 





las  primeras  nociones  fisiopatológicas  de  Ambrosie  Paré  a mediados  del  siglo 
XVII.  El  siglo  XIX  se  caracteriza  por  una  importante  evolución  de  los 
conocimientos,  que  alcanza  su  apogeo  a  finales  del mismo,  con  los múltiples 
procedimientos descritos entre los años 1880 y 1900, utilizando las autoplastias, 



















utilizó  la  piel  sin  epitelio  como  material  plástico  en  la  reparación  de  las 
eventraciones, utilizándola a modo de prótesis por encima de la aponeurosis. 
Finalmente,  Seror  y  cols.  en  1965  publicaron  una  técnica  en  la  que 
empleaban  colgajos  cutáneos  de  espesor  parcial  para  la  reparación  de  las 
eventraciones. 
Dentro de  los  injertos aponeuróticos,  los más empleados han sido  los de 
fascia lata. Su empleo fue propuesto por McArthur en 1901. Gallie y Le Mesurier 
presentan  los resultados de sus  investigaciones experimentales en 1930, en  las 
que utilizaron un procedimiento que más adelante fue conocido como la técnica 
de  Burton  (1959),  reforzando  la  pared  abdominal  con  autoinjertos 
intraperitoneales de esta fascia. Todos estos procedimientos fueron utilizados en 
su época con mucho entusiasmo, quedando posteriormente desplazados con  la 
adquisición de otras  técnicas nuevas de  reconstrucción de  la pared abdominal. 
Hamilton  en  1968  describe  su  experiencia  de  21  años  con  autoplastias 
emplenado  fascia,  inclinándose por el uso de esta  solo en determinados  casos 
poco favorables para el cierre por solapado aponeurótico o el uso de prótesis. 
Debido  a  los  inconvenientes  de  algunas  técnicas  de  autoinjerto 









La  necesidad  de  encontrar  materiales  que  pueda  sustituir  tejidos  del 
cuerpo  humano  se  planteó  desde  la  antigüedad.  En  este  sentido  se  cree  que 
fueron los griegos los primeros en utilizar algún material en la reparación de los 
defectos herniarios. Probablemente Heliodoro utilizaba celulosa procedente del 





metálicas  y  de  ellas,  las  inicialmente  documentadas  en  la  literatura  médica 
fueron las filigranas de plata. 
En 1894, Phelps colocó rollos de alambre en el piso del conducto inguinal 


































































Obtuvo muy buenos  resultados,  ya que  solo  aparecieron dos  recurrencias.  Sin 
embargo, su uso se fue reemplazado por la gasa de tantalio. 
Aunque desde 1940 se utiliza el tantalio para empleo general en Cirugía, 
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acero  inoxidable.  En  1952,  Babcock  comenzó  a  aplicar  este  material  en  las 
reparaciones de hernia  y defectos de  la pared  torácica. Preston  y Richards en 
1973,  Mathieson  y  James  en  1975  revisaron  numerosos  casos  durante  un 





anterior para  reparar  la hernia, y  luego colocaron  la malla de acero  inoxidable 
anteriormente  al  tejido  para  reforzar  el  defecto  creado  por  el  colgajo. 
Consiguieron  una  tasa  de  buenos  resultados  primarios  del  90 %  y  de  buenos 
resultados  secundarios de más del 95 % en  casos difíciles de  reparar, durante 




En  1959,  Koontz  y  Kimberly  señalaron  la  necesidad  de  encontrar  un 
material no metálico ni absorbible, que se pudiera emplear para suturas y para 






En  ausencia  de  infección,  la  tela  de  Orlon  fue  la  que  tuvo  un  mejor 
comportamiento, con mejor infiltración por fibroblastos y un resultado final más 
favorable  que  cualquiera  de  los  otros  materiales.  Hubo  también  buena 
infiltración de fibroblastos en la tela de Dacron, en la fibra de vidrio y en la malla 
de nailon, aunque no  tuvieron  la  resistencia de  la  tela de Orlon. Sin embargo, 
ninguno  de  estos materiales  soportó  la  infección  y  por  lo  general,  el material 
implantado  infectado  se  halló  flotando  en  la  cavidad  de  un  absceso  en  las 
semanas siguientes a la implantación.  






Fortisan®  se  convierte  en  un  cuerpo  extraño  que  enrolla  en  el  seno  de  un 





vuelve  firme  y  rígida  y  puede  ser  cortada  en  hojas  para  uso  quirúrgico.  En  el 
primer decenio, más o menos después de su uso  inicial, el  Ivalon® fue utilizado 




con  posterioridad  indicaban  que  su  comportamiento  no  era  satisfactorio  en 








cercanía  de  las  suturas  entre  sí.  Encontraron  que  la  tasa  de  sepsis  era 
directamente proporcional al grosor de la malla, hasta el punto de que las mallas 

















En  experimentos  de  Koontz  y  Kimberly  (1959)  con malla  de  nailon  se 
demostró  que,  en  ausencia  de  infección,  la  malla  puede  tener  excelente 
infiltración  de  tejido  fibroso  y  formar  una  pared  abdominal  resistente;  sin 
embargo, en muchos casos  la  infiltración no fue activa ni  la reparación final tan 
resistente como en perros, en  los cuales  se utilizó malla de  tantalio. Sus datos 
demostraron también que la malla de nailon de todos los tipos era poco fiable en 













(1973) a  investigar si  la respuesta de tejido fibroso era  lo bastante fuerte como 
para soportar la reparación del defecto de la pared abdominal después de retirar 
la prótesis de Silastic®. Luego de una fase experimental satisfactoria, se procedió 
a  su  colocación  en  9  pacientes  con  hernias  ventrales  de  gran  tamaño  o 
recurrentes.  Los  resultados  fueron  esperanzadores,  ya  que  solo  uno  de  ellos 
presentó recurrencias, a  los 21 meses. En el resto, se observó reparación de  la 
hernia  por  una  reacción  fibrosa  alrededor  del  Silastic®  con  la  creación  de  un 
nuevo  tejido  fibroso con una distribución  lineal de  fibroblastos. A pesar de sus 
buenos  resultados,  su  uso  no  se  extendió  y  quedó  confinado  solo  a  las 

















A  partir  de  1956  empezó  a  usarse  tela  de  Dacron®  comercial  en  la 
reparación  de  hernias  inguinales  y  ventrales.  El  primer  trabajo,  realizado  por 
Wolstenholme  (1956)  ya dio  resultados alentadores al  cicatrizar  las heridas de 
sus pacientes de sin grandes complicaciones. 
En  una  revisión  en  1975,  Stoppa  y  cols.  destacaron  la  utilidad  de  la 
prótesis  de  Dacron®  para  la  reparación  de  hernias  recurrentes  y  gigantes, 
señalando que cuando se coloca adecuadamente en el espacio preperitoneal, la 
prótesis actúa como una fascia endoabdominal artificial no reabsorbible,  lo que 
hace  que  la  pared  abdominal  tenga  de  manera  instantánea  y  definitiva 








La  prótesis  de  polipropileno  (PP),  comercializada  bajo  el  nombre  de 
Marlex®  fue  introducida  por Usher  en  la  reparación  herniaria  a  finales  de  los 
años 50. Presentaba grandes ventajas frente a las mallas metálicas utilizadas en 
la época. Era más  flexible y se  insertaba  fácilmente en un defecto de cualquier 
tamaño,  sin  fragmentarse,  como  ocurría  con  las  mallas  metálicas,  y  además 





introdujo  una  versión  mejorada  del  Marlex®  con  una  red  tejida  de  fibra  de 






inguinales  directas  mediante  la  aproximación  de  los  tejidos  con  suturas,  y 
sustituirse por  la aplicación de un parche que permita el empleo de anestésicos 







Realizó  una  reparación  primaria  utilizando  la  prótesis  a  modo  de  puente, 
suturada  al  ligamento  inguinal  lateralmente  y  a  la  aponeurosis  del  recto  y  al 
tendón conjunto por arriba.  
Ya  en  los  años  noventa,  diversos  autores  desarrollaron  técnicas  para 
reparar  grandes  hernias  incisionales  con  conservación  del  peritoneo  entre  los 




Las  prótesis  de  polipropileno  han  ido  sufriendo  cambios,  siempre 
partiendo de la prótesis clásica (Marlex®). Uno de los objetivos de investigación, 




por  el  tejido  receptor.  La  primera  prótesis  híbrida  lanzada  al  mercado  fue 
Ultrapro®. Estudios mecánicos  realizados de  forma experimental  (Bellón y cols. 
2007)  demostraron  la  buena  respuesta  mecánica  frente  a  implantes  de 
polipropileno convencional.  
También  se  ha  tenido  en  cuenta,  en  los  nuevos  diseños  realizados  con 
polipropileno  como  parámetro  fundamental,  el  tamaño  del  poro,  y  otros 




mismos.  De  esta  forma  se  han  clasificado  las  prótesis  reticulares  de 
polipropileno, en prótesis de  alto o bajo peso,  según el parámetro  gr/m2 que 
tengan. 
Se  consideran prótesis de alto peso o highweight  (HW) aquellas que  se 
sitúan  por  encima  de  80  g/m2  y  de  bajo  peso  o  lighweight  (LW),  las  que  se 
encuentran  por  debajo  de  esta  cifra.  Algunos  autores  (Cobb  y  cols.  2005) 




Conze  y  cols.  2005)  han  señalado  una  mayor  incidencia  de  recidivas  tras  el 
empleo  de  prótesis  LW,  aunque  con  seguimientos muy  cortos. Otros  estudios 












Algo que hay que  tener en  cuenta es que  a  veces el peso protésico es 
independiente del  tamaño del poro.  Ello es debido  a que hay prótesis  con un 
diseño  de  poro  pequeño,  con  una  estructura  espacial  y  un  anudado  o 
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Este  último  aspecto  es  importante,  ya  que  de  acuerdo  con  la  escuela 
alemana  (Klinge  2007)  consideramos  que  el  tamaño  de  poro  protésico  es  el 




de  la  respuesta  e  integración  tisular, muestran  comportamientos  como  las  de 
alto peso. Este hecho queda  reflejado en un  trabajo  reciente de Weyhe y cols. 
2006. Estos autores encuentran que  las prótesis de LW no ofrecen ventajas con 
relación a las de HW. Ellos utilizan un tipo de prótesis calificado como LW con un 
poro muy  pequeño.  Encuentran  en  sus  resultados  que  no  hay  ventajas  entre 
estas prótesis de bajo peso con poro pequeño y las de alto peso, lo cual es lógico 
ya  que  la  integración  tisular  depende  prioritariamente  de  la  porosidad  de  la 
prótesis.  
La  porosidad  juega  un  papel  trascendental  en  la  integración  tisular, 
manteniendo o no  las características elásticas de  la prótesis, previamente a ser 
implantadas. 
En  general,  una  de  las  finalidades  de  las  prótesis  de  PP‐LW,  es  la  de 
disminuir  la cantidad de cuerpo extraño  residual que permanece a nivel de  los 











que  tienen  estas  prótesis.  Ello  provoca  una  sensación  de  “disconfort”  en  el 
paciente (Junge y cols. 2001).  




de  LW  se  consigue  una  colagenización  similar  que  en  las  de  HW,  incluyendo 
incluso en el estudio, prótesis parcialmente absorbibles.  
En un estudio a largo plazo, Pascual y cols. 2012 comunicaron resultados 
similares en  cuanto  a  comportamiento  entre prótesis de  alta  y baja densidad, 
concluyendo  que  el  tejido  receptor  modulaba  e  igualaba  los  resultados 
mecánicos  entre  ambos  tipos  de  materiales  protésicos.  Estos  resultados  se 







los  implantes  de  prótesis  LW  sea  debido  a  que  la  zona  de  fijación  al  tejido 
receptor tiene que sobrepasar ampliamente  los bordes del defecto. La mayoría 
de las recidivas, al igual que ocurre con las prótesis clásicas de PP, se presentan 
en  la  periferia  del  implante.  Al  ser  las  prótesis  de  amplio  poro,  la  sutura  de 
anclaje  debe  ser  cuidadosamente  realizada  con  el  fin  de  evitar  problemas  de 
desinserción. Una de  las precauciones  técnicas que hay que  tener después de 
implantar  estas  prótesis  es  colocar  siempre  la  misma,  sobrepasando 
ampliamente los márgenes del defecto. 
c) Politetrafluoroetileno expandido (PTFEe) 
En  1963,  Oshige  describió  un  proceso  para  expandir  el 
politetrafluoroetileno, que ya se había utilizado con anterioridad, reteniendo su 
microestructrura con mejor  resistencia mecánica. Esta  técnica  fue  refinada por 
Gore  (1976)  y  aplicada  clínicamente  en  prótesis  vasculares.  Posteriormente  a 
este  uso,  fue  radicalmente  expandido  para  proporcionar  un material  en  hojas 












parche en todas direcciones. La  longitud promedio  internodal de  las fibrillas, es 
decir, el tamaño del microporo, es de 20 a 25 μm y esta estructura porosa única 







variante  (MicroMesh®)  se  incorporan  macroporos  esparcidos  a  intervalos 
regulares  durante  todo  el  parche  microporoso  estándar,  para  facilitar  una 
integración  más  rápida  entre  el  tejido  y  la  prótesis.  La  segunda  variante 
(DualMesh®)  incorpora  dos  superficies  en  un  biomaterial,  una  no  porosa 
destinada a impedir la formación de adherencias y la otra, con una superficie de 


























A  partir  de  1985  aparecieron  los  primeros  trabajos  clínicos  con  este 
material  y  todos  destacaron  los  buenos  resultados  a  corto  y  largo  plazo,  sin 
apenas recurrencias, infecciones ni complicaciones quirúrgicas, concluyendo que 
el material protésico era  totalmente  tolerado por el  cuerpo humano  (Brown  y 
cols. 1985, Pairolero y Arnold 1986, Bauer y cols. 1987). Suponía un gran avance, 
ya que presentaba un menor  índice de adherencias  (que hasta entonces había 
supuesto  uno  de  los  mayores  problemas  en  la  utilización  de  los  materiales 
disponibles) y una buena integración prótesis‐tejido con la presencia de una capa 
Soft Tissue Patch 






DeBord  y  cols.  en  1992  publicaron  un  estudio  con  62  pacientes  con 
hernias  incisionales  grandes  sometidos  a  reparación  protésica  con  STP, 
presentando una recidiva de un 12,9%.  
En 1993, Berliner  informó de  su experiencia  con 350 hernias  inguinales 
reparadas  con  una  prótesis  de  PTFEe  para  una  reparación  sin  tensión,  bajo 
anestesia  local  en  cirugía  ambulatoria.  Con  una  vigilancia  promedio  de  41.8 
meses hubo cuatro recurrencias (1,1 %). La infección del injerto fue insignificante 
(0,29 %), aunque una fístula persistente requirió de la eliminación del parche. 
En  1997,  Bellón  y  cols.  publicaron  su  experiencia  en  la  reparación  de 
grandes hernias incisionales con una prótesis de PTFEe tipo Soft‐Tissue‐Patch en 





repetidas  veces  en  la  cavidad  abdominal  en  casos  muy  contaminados.  La 
ausencia  de  adherencias  intestinales  y  la  naturaleza  impermeable  de  este 
biomaterial de nuevo lo hacían ventajoso frente a otras prótesis. 
Una  innovación  importante  en  los  materiales  de  PTFEe  fue  el 
pretratamiento  de  estos  con  elementos  como  la  plata  y  la  clorhexidrina  que 






Recientemente,  y  generada  con  PTFE  no  expandido,  ha  surgido  una 
prótesis de  tipo reticular, de mediana densidad  (70 gr/m2.), denominada  Infinit 
mesh®. Esta protésis ha sido ensayada de forma experimental en reparación de 
defectos  tisulares,  mostrando  un  comportamiento  similar  a  las  prótesis  de 
polipropileno de baja densidad (Pascual y cols. 2013). En estudios mecánicos, ha 






está  constituido  por  las  prótesis  manufacturadas  con  materiales  absorbibles 
como  las  de  ácido  poliglicólico  (Dexon®  B.Braun‐Dexon,  Alemania)  y  de 
poliglactina 910 (Vicryl®, Ethicon, USA).  
Estas  prótesis  han  sido  elaboradas  como  consecuencia  de  la  utilización 
satisfactoria  de  estas  fibras  sintéticas  como  material  de  sutura  lentamente 
absorbible. 











Entre  los  materiales  de  última  generación  totalmente  absorbibles 
tenemos  en  el  momento  actual  una  prótesis  polimérica  de  tipo  laminar 
denominada  Bio  A®,  compuesta  por  ácido  poliglicólico  y  carbonato  de 
trimetileno  (PGA:  TMC).  Esta prótesis diseñada para  refuerzo  tisular  tiene una 
degradación  completa  a  seis  meses.  Los  componentes  poliméricos  de  esta 
prótesis son bien conocidos desde el punto de vista de su biocompatibilidad ya 
que han sido utilizados en el campo de  las suturas. A pesar de ello,  los estudios 
existentes  en  la  actualidad  son  de  tipo  experimental,  realizados  bien  in  vitro 
(Orenstein  y  cols. 2010) o bien  in  vivo  reparando defectos  tisulares  (Pascual  y 
cols. 2012; Peeters y cols. 2013). En  la práctica clínica  la experiencia es escasa y 















Estas  prótesis  compuestas  sirven  para  la  reparación  de  defectos 





Por  ello,  el  objetivo  primordial  de  estas  prótesis  es  mejorar  el 
comportamiento en relación con la interfaz visceral. Además con ellas se trata de 





cumpla  la  función  específica  que  no  puede  lograr  el  primero  (segundo 































Bendavid  (1997)  publicó  un  trabajo  clínico  realizado  en  30  pacientes, 




resultados,  sin  observar  problemas  de  obstrucción  intestinal  ni  fistulización 
intestinal.en seis años de seguimiento clínico  
Bellón y cols.  (1997) ensayaron un composite  formado por una prótesis 
de  PP  y  una  lámina  de  PTFEe  (Preclude  Dura‐Substitute®),  obteniendo  la 




(Soler  y  cols.  1993)  no  encontraron  diferencias  entre  controles  y  prótesis 
compuestas  y  otros  (Porter  1995),  hallaron  una  significativa  disminución de  la 
formación de adherencias. 
En  el momento  actual  existen  varias  prótesis  en  forma  de  composites 
para ser implantadas en clínica humana: 
Parietex  composite®  (Sofradim,  Francia)  es  una  prótesis  con  dos 
componentes,  uno  de  PO  y  el  otro,  es  un  film  de  colágeno/polietileno‐
glico/glicerol  absorbible  (gl).  El  primero  de  ellos  tiene  como  objetivo  la 
integración tisular y el segundo, modular la interfaz peritoneal.  









Proceed®  (Ethicon,  J&J  Somerville, NJ, USA)  es  una  prótesis  compuesta 
formada  por  una  lámina  reticular  parcialmente  absorbible  de  PP  y 
polyglecaprone‐25,  cubierta  en  ambas  caras  por  una  lámina  absorbible  de 
polidioxanona  (PDS).  En  la  vertiente  peritoneal,  el  PDS  además  se  encuentra 
recubierto por una capa absorbible a corto plazo, de celulosa oxidada (ORC). 





Physiomesh®  (Ethicon  J&J,  Somerville, NJ, USA)  está  formada  por  PP  y 
polyglecaprona 25, unidas por bandas de PDS. Esta prótesis está constituida por 
dos láminas en ambas vertientes (peritoneal y extraperitoneal). 
Entre  las  modificaciones  más  importantes  en  estas  prótesis  esta  la 
inclusión de elementos biodegradables en la vertiente integradora, mientras que 
la barrera peritoneal es totalmente biodegradable. El objetivo último después de 












En  la búsqueda de  la prótesis  ideal,  la  industria de  los biomateriales ha 
desarrollado  prótesis  derivadas  de  tejidos  vivos  procedentes  de  animales 
(xenoinjertos)  o  humanos  (aloinjertos),  que  supuestamente  ofrecerían 




y  eliminación  completa  dentro  del  organismo  receptor  (Badylak  y  cols.  1998, 
Abraham y cols. 2000).  
El objetivo de estos biomateriales es conseguir además de  la reparación, 
la  regeneración  tisular.  De  tal  manera  que,  una  vez  implantados,  estimulen 
elementos de  la matriz extracelular del  receptor,  favorezcan  la  angiogénesis e 
incluso  impliquen a  los factores de crecimiento en  la creación de una neopared 
abdominal.  En  condiciones  ideales,  la misión  es  llegar  a  conseguir  no  solo  la 
reparación de  la zona, sino  la  regeneración  tisular, consiguiendo características 
similares al tejido sano (Menon y cols. 2003). 
Para alcanzar este último fin, el proceso de degradación/regeneración es 
necesario  que  esté  controlado.  Este  control  se  consigue  pretratando  las 








así  enlaces  tipo  crosslink  que  hacen  sólida  la  estructura  en  triple  hélice  del 
colágeno, impidiendo su rápida degradación (Liang y cols. 2004). 
Se  ha  podido  comprobar  que  el  proceso  de  crosslink  va  a  alterar  la 





Algunos efectos adversos  tales como  fibrosis,  infecciones y  fístulas, que 
pueden surgir con  la utilización quirúrgica de  las mallas abdominales sintéticas, 
ha llevado a investigar materiales alternativos con el fin de lograr la reparación lo 
más  correcta posible,  incluso en  campos  contaminados.  Las prótesis biológicas 
pretenden ofrecer una solución a este problema.  
Su  concepto, es proporcionar un andamio  temporal de  colágeno/matriz 
extracelular, sobre el que  las estirpes celulares del organismo  receptor puedan 















































































humana,  sin  duda,  la  más  utilizada  para  la  reparación  de  defectos  de  pared 
abdominal es AlloDerm®, si bien existen otras en el mercado como AllomaxTM® 




epidermis,  pasa  por  un  tratamiento  de  decelularización  con  desoxicolato  de 
sodio que al mismo  tiempo elimina  los antígenos de  los complejos mayores de 
histocompatibilidad  de  clase  I  y  II.  Posteriormente,  esta  matriz  acelular  es 
liofilizada siendo el resultado final un resistente biomaterial constituido por una 
matriz extracelular intacta compuesta por colágeno, elastina y laminina.  
Alloderm®  lleva utilizándose durante 20 años  como  sustituto de  tejidos 
para  injertos de piel en quemados  (Wainwright y cols. 1996). También ha  sido 
destinado  a  otros  múltiples  usos,  como  la  reparación  de  defectos  en  cirugía 
plástica  (Sclafani y cols. 2001) y otorrinolaringología  (Fishman y cols. 2005). Su 
utilización  para  la  reconstrucción  de  la  pared  abdominal  es  relativamente 
reciente. Actualmente es empleado en  la  reparación de defectos herniarios en 





prótesis  sintéticas.  Algunos  autores  (Jin  y  cols.  2007)  han  descrito  su 
preocupación por la laxitud del material y su capacidad de estiramiento a lo largo 
del tiempo, con el desarrollo de eventraciones o pseudorecurrencias. 
Diversos  estudios  experimentales  han  comprobado  el  comportamiento 
biológico  de  Alloderm®  en  modelos  animales.  Conocer  el  comportamiento  a 
largo plazo de esta matriz es importante para conocer el tiempo que precisan las 




















también  en  defectos  totales  de  pared  abdominal  de  minipigs,  utilizando 
bioprótesis  provistas  y  desprovistas  de  crosslink,  han  demostrado  un 




La  mayor  parte  de  los  estudios  clínicos  de  reconstrucción  abdominal 
basados en Alloderm® son análisis retrospectivos de diferentes casos.  
Butler  y  cols.  (2005)  realizaron  un  estudio  con  13  pacientes  con 
complicaciones  relacionadas  con prótesis  sintéticas, y emplearon este material 




de  separación  de  componentes  con  el  refuerzo  de  láminas  Alloderm®  en  un 
intento por disminuir el  índice de  recurrencias  (Kolker y cols 2005), mostrando 


















pared  abdominal  con  matriz  dérmica  acelular  humana  evolucionaba  hacia  la 
laxitud, por  lo que aunque es una alternativa  segura para  la  reconstrucción de 
grandes defectos abdominales con  tasas bajas de  infección y  fistulización, está 
asociada a un elevado riesgo de recidiva. 
El  grupo  de  Lin  y  cols.  (2009)  reconocía  tres  factores  principales  que 
contribuían  significativamente  a  la  tasa  de  recurrencia:  el  sexo  femenino,  un 
índice de masa corporal por encima de  la media y  la  reparación de una hernia 
recurrente.  Presentaron  un  análisis  retrospectivo  de  144  reconstrucciones 
abdominales en el que la tasa de recurrencia e infección fue del 27,1 %. 
Un estudio retrospectivo reciente (Shah y cols. 2011) ha mostrado índices 
de  recurrencia  y  retirada  en  Alloderm®  similares  a  los  sustitutos  porcinos  no 
provistos  de  crosslink. Otro  estudio  retrospectivo  (Sailes  y  cols.  2011),    de  10 
años de duración, utilizando Pe, Alloderm®  y PP, muestra  cómo  los diferentes 
materiales  se  incorporaron  de  forma  selectiva  para  reforzar  los  defectos 
abdominales  y  cómo  el  índice  de  recurrencias  en  todos  los  tipos  de  malla 











mercado  son derivadas de dermis porcina. Estas prótesis  se obtienen  luego de 
retirar  la  grasa de  la piel  y  someterla  a distintos procesos para  conseguir una 
prótesis de colágeno acelular. El análisis estructural e  inmunohistológico de  las 
prótesis ha demostrado  la analogía existente entre  la matriz dérmica porcina y 
humana  lo  que  sustentan  su  posible  utilización  como  substituto  protésico 
(Liangpeng y cols. 2009).  
Entre  las  prótesis  derivadas  de  colágeno  dérmico  porcino  provistas  de 
crosslink, la más estudiada en la literatura para la reparación abdominal es el Pe, 
aunque existen otras como el Coll con  la que también se han realizado estudios 
experimentales  y  clínicos.  Entre  las  prótesis  no  crosslink,  se  encuentra 
Xenmatrix® y Strattice® (St), esta última de reciente incorporación al mercado de 
las bioprótesis. 
Pe  es  una  prótesis  biológica  formada  principalmente  por  colágeno 





la  hace  resistente  al  efecto  de  la  degradación  enzimática  mediado  por 
metaloproteinasas (Harper 2001). Este proceso contribuye a que su remodelado 










antígeno de  galactosa‐alfa1, 3, que es  la mayor  causa de  la  respuesta  inmune 
asociada  con  xenoinjertos  acelulares,  ha  sido  enzimáticamente  eliminado 
(Connor y cols. 2009, Sandor y cols. 2008). Cuando se  implanta en defectos de 
hernia  ventral  en  primates  no  humanos,  St  no  provoca  respuesta  inmune 
xenogénica (Sandor y cols. 2008). 
Varios  son  los  estudios  experimentales  que  intentan  dilucidar  el 
comportamiento de estas prótesis porcinas. Diferentes  investigaciones sobre  la 
biocompatibilidad,  inmunogenicidad,  integración  tisular y  tasa degradación  son 
capaces de explicar las posibles ventajas de estas prótesis sobre las sintéticas. 
En  2005,  Kaleya  (2005)  evaluó  la  formación  de  adherencias  tras  el 




inducía una  significativa disminución de adherencias y una  favorable  respuesta 
celular respecto al PP. 
Estudios  in vitro (Orenstein y cols. 2010) han demostrado que  las células 
mononucleares  humanas  son  activadas  por  las  bioprótesis  porcinas  y  son  las 
provistas  de  crosslink  (Coll  y  Pe)  las  que  inducen  una  mayor  expresión  de 
citoquinas  en  comparación  con  las  no  crosslink  (St  y  SIS).  Los  autores  han 
relacionado  este  hecho  con  los  métodos  de  procesamiento  y/o  el  grado  de 
entrecruzamiento del colágeno. 




Un  año  después,  Petter‐Puchner  y  cols.  (2008)  estudiaron  la 
biocompatibilidad del Pe en un modelo de hernia incisional en rata, observando 
una  fuerte  reacción  inflamatoria  local  con  reacción  a  cuerpo  extraño  y  una 
integración muy pobre tras tres meses del implante. Estudios recientes (Mulier y 
cols. 2011),  también desarrollados en  rata, utilizando Pe y St, han demostrado 
que  los  materiales  provistos  de  crosslink  pueden  ser  más  duraderos  en  el 
proceso  de  remodelación  como  sugiere  un  incremento  del  adelgazamiento  y 
debilitamiento del St a largo plazo. 
El grupo de Butler y cols. (2010) ha publicado un trabajo experimental en 
cobaya,  en  el  que  comparan  prótesis  provistas  (Coll)  o  no  (St)  de  crosslink, 










investiguen  la  utilización  de  las  prótesis  derivadas  de  colágeno  en  la  cirugía 
electiva  de  la  reparación  herniaria.  En  el  momento  actual,  estas  prótesis  se 
erigen  como  el  “gold  standard”  en  el  contexto  de  la  reparación  de  defectos 
abdominales  contaminados,  donde  la  reparación  con  prótesis  sintéticas  está 
contraindicada. 
En el año 2006, Parker y cols. publicaron una serie de nueve casos en los 
que  empleaban  Pe,  para  la  reparación  de  defectos  abdominales  complicados, 
objetivando una única recurrencia. Los autores llegaron a la conclusión de que Pe 
es  una  alternativa  segura  y  aceptable  para  reparar  defectos  abdominales 
complejos. 
La serie de Shaikh y cols.  (2007),  incluía a veinte pacientes con defectos 




menos  de  un  año,  no  observaron  recidivas  ni  complicaciones  infecciosas  en 
ningún paciente. 
Hsu  y  cols.  (2009)  presentaron  la mayor  serie  de  casos  en  los  que  se 








reconstrucción de  la pared abdominal para  solucionar defectos  complejos.  Los 
resultados  mostraron  que  la  encapsulación  del  material  era  un  problema 























vacío de  compresión, dando  lugar  a  la bioprótesis definitiva.  SIS está  formado 









cols.  1998),  al  mismo  tiempo  que  es  reemplazado  por  un  tejido  de  nueva 
formación  vascularizado  y  derivado  del  huésped,  que  llega  a  organizarse  de 
forma  similar  a  la  estructura  tisular  original,  manteniendo  la  adecuada 
resistencia a la tracción. 
Los  estudios  experimentales  publicados  han  analizado  ampliamente  la 
incorporación tisular del SIS tras su implante en distintos modelos animales. 
En  un  trabajo  en  roedores,  Prevel  y  cols.  (1995),  crearon  defectos 





aguda  a  la  semana  que  fue  disminuyendo  en  intensidad  hasta  los  3  meses, 
cuando el SIS se encontraba totalmente integrado en el tejido. 
Clarke  y  cols.  (1996),  en  un modelo  experimental  en  perro, mostraron 
cómo  la  lámina  de  SIS,  progresivamente,  era  sustituída  por  tejido  conectivo 










SIS  también  se  ha  empleado  experimentalmente  en  el  cierre  temporal 
abdominal  (Bellón y cols. 2005),  frente a prótesis compuestas de diseño propio 
(PL‐PU99),  en  defectos  de  espesor  total  en  la  pared  anterior  del  abdomen  de 
conejos Nueva Zelanda. En el estudio SIS inducía la formación de mayor número 
de adherencias y un mesotelio de menor espesor, organización y  consistencia.  
Kostantinovic  y  cols.  (2005),  en  un  modelo  de  roedor,  mostraron  que  los 







reparación  con  SIS en un modelo de hernia  ventral en  rata, mostrando que  la 
respuesta del huésped no afecta a la fuerza tensil de los distintos materiales. 
Comparando SIS y Pe en  la reparación de hernias de  la pared abdominal 








localizaciones  clínicas,  como  los  injertos  vasculares  periféricos  (Badylak  y  cols. 
1994),  la  reparación de  estructuras  tendinosas  (Badylak  y  cols.  1995, Hodde  y 
cols. 1997), hernias paraesofágicas  (Oelschlager y cols. 2003), heridas dérmicas 
crónicas  (Badylak  y  cols.  2001)  y  en  el  tracto  urinario  para  la  construcción  de 
neovejigas  (Knapp  y  cols.  1994,  Kropp  y  cols.  1995  y  1996).  Varios  son  los 
estudios  clínicos  que  proponen  a  las  bioprótesis  de  SIS  como  el  material  de 
elección  en  defectos  abdominales,  si  bien  hay  que  tener  en  cuenta  que  la 
mayoría  de  ellos  se  centran  en  campos  contaminados  y  tienen  periodos  de 
seguimiento bastante cortos.  
El grupo de Franklin y cols. (2002, 2004 y 2008) es quizá uno de  los que 
más  experiencia  tiene  en  la  aplicación  de  SIS  en  ese  tipo  de  defectos.  En  un 
periodo de seis años han publicado tres trabajos que resumen su experiencia con 








de  submucosa  intestinal  porcina  es  una  alternativa  segura  para  la  reparación 
herniaria  en  campos  infectados  o  potencialmente  contaminados,  con mínima 
recurrencia y con resultados satisfactorios en el seguimiento a largo plazo. 
En  2004,  Ueno  y  cols.  presentaron  su  serie  de  casos  de  manejo  de 
defectos abdominales  infectados o potencialmente contaminados,  formado por 
20 pacientes  con hernias ventrales o  inguinales  con  contaminación bacteriana. 
Estos  autores  refieren  una  tasa  de  complicaciones  en  el  postoperatorio 
temprano  que  llegaba  al  50  %  y  una  tasa  de  recurrencia  del  30  %  tras  un 
seguimiento medio de 15 meses. 
Helton  y  cols.  (2005)  concluyeron  que  el  índice  de  complicaciones 
dependía del grado de contaminación del defecto. Realizaron la reparación de 53 
hernias  ventrales  abdominales  en  un  seguimiento  de  2  años,  mostrando  la 
ausencia de complicaciones en cirugía limpia y un 17 % de recidivas herniarias en 
heridas sucias. 
La  submucosa  intestinal  porcina  ha  sido  comparada  con  prótesis 
sintéticas  en  el  contexto  de  la  reparación  de  hernias  inguinales  primarias  no 
complicadas (Puccio y cols. 2005). Tras un seguimiento medio de un año, no se 






inmunocomprometidos  (Catena  y  cols.  2005),  sin  observarse  complicaciones, 
recurrencias o infecciones de heridas. 
Gupta y cols. (2006) publicaron su experiencia con dos de las bioprótesis 




La  aplicación  de  SIS  en  el  tratamiento  de  la  hernia  inguinal  mediante 
abordaje  laparoscópico  también ha sido evaluada  (Agresta y Bedin. 2008). Tras 
un  seguimiento medio de más de dos  años,  los  autores no detectaron ningún 
caso de rechazo o  infección de prótesis, recomendando el empleo de  la misma 
en pacientes de alto riesgo de desarrollar complicaciones de prótesis, pacientes 








Incluidas  dentro  de  este  grupo  de  prótesis  biológicas,  existen  algunas 







(sistema  de  preservación  patentado).  El  proceso  elimina  todos  los  elementos 
celulares y  todas  las proteínas distintas al colágeno, dando  lugar a un material 
biológico  totalmente  inerte,  sin  posibilidad  de  rechazo  inmunológico.  Según 
indican  los  fabricantes,  no  tiene  ningún  riesgo  para  la  transmisión  de  virus  o 
priones. El injerto consiste en tejido conjuntivo colágeno con fibras entrelazadas 
en  tres dimensiones, que  tiene una  fuerza mecánica multidireccional,  y puede 
ser  implantado  sin  importar  la  dirección  del  injerto.  Mantiene  la  resistencia 
mecánica  y  elasticidad  de  los  tejidos  nativos,  mientras  que  proporciona  la 
estructura básica para apoyar el reemplazo y remodelación por tejido endógeno 
nuevo.  Está  indicado  para  su  uso  en  cirugía  general,  ginecológica,  cardiaca  y 
plástica, como en la reparación de las estructuras del pericardio, las deficiencias 
de  los  tejidos  blandos,  prolapso  rectal  y  vaginal  y  las  hernias  (incluyendo 




en  pared  abdominal.  Un  trabajo  experimental  de  Kapan  y  cols.  (2003)  sobre 
defectos totales de pared abdominal de rata, muestra que el pericardio bovino y 
el  PTFE  presentan  una  reacción  mínima  de  cuerpo  extraño  y  una  adecuada 
resistencia mecánica  tras  dos  semanas  de  implante.  Algunos  trabajos  clínicos 
(Harth  y  Rosen.  2009),  realizados  con  una  gran  variedad  de  xenoinjertos, 




independientemente  de  su  procedencia,  las  bioprótesis  provistas  de  crosslink, 
mostraban los efectos adversos más importantes tales como insuficiencia aguda 
mecánica,  desintegración  de  la malla  y  pobre  integración  protésica.  El  grupo 
italiano de Cavallaro y cols.  (2010) describe su experiencia clínica a  largo plazo 




de  reparación  herniaria,  dando  los  mayores  índices  de  remodelación  en 
comparación  con otros materiales no provistos de entrecruzamiento,  sin verse 
comprometidas  la resistencia y rigidez de la zona reparada. En un estudio clínico 




prótesis  experimenta  pérdida  de  la  capacidad de  resistencia  a  la  tracción  a  lo 
largo del tiempo, en comparación con otras bioprótesis. 
Dentro de este grupo de bioprótesis derivadas de pericardio bovino existe 
una  última  denominada  PeriGuard®,  que  a  diferencia  de  las  anteriores  está 
sometida  a un proceso  de  crosslink  con  glutaraldehído que  estabiliza  la unión 
entre  las  fibras  de  colágeno.  También  ha  sido  empleada  por  el  grupo  de 
Matthews  en  trabajos  recientes  (Melman  y  cols.,  2011; Deeken  y  cols.  2011), 






rata  (Petter‐Puchner  y  cols.  2008),  han  podido  comprobar  que  PeriGuard®  es 
más  susceptible  a  la  infección  y  ulceración  cutánea  que  otras  prótesis 
biolólogicas.  
 
1.4.  RESPUESTA  TISULAR  AL  IMPLANTE  DE  BIOMATERIALES  EN  PARED 
ABDOMINAL 
 
Un  requisito necesario para  la aplicación de  los biomateriales es que su 
implante  no  debe  provocar  reacciones  negativas  o  efectos  que  alteren 
sensiblemente el sistema biológico, tanto a nivel local como sistémico, esto es, el 
material  no  puede  ser  tóxico,  carcinogénico,  o mutagénico  (Helmas  y  Tweden 
1995), es decir, tienen que ser biocompatibles. 
La  biocompatibilidad  de  un material  se  define  como  la  capacidad  que 
tiene  el  mismo  para  realizar  su  función  con  una  apropiada  respuesta  del 
receptor.  
Las  ideas  clásicas  sobre  biocompatibilidad  siempre  se  han  referido 
básicamente  a  los  efectos  de  los  diferentes  biomateriales  sobre  el  huésped  o 
receptor, pero excluyen posibles  interferencias del sistema biológico del propio 
receptor  sobre  dicho  biomaterial.  La  zona  del  implante  del material  protésico 
tiene que estar en perfectas condiciones, para evitar cualquier interferencia, por 
ejemplo,  la  presencia  de  gérmenes  puede  provocar  el  rechazo  por  parte  del 





los biomateriales y el medio que  los  rodea,  constituye uno de  los aspectos de 
mayor  actividad  en  investigación  tanto  básica  como  clínica,  pero  debido  a  su 
complejidad  los  avances  producidos  no  han  sido  hasta  el  momento  actual 
























los  mecanismos  normales  de  reparación  tisular,  los  leucocitos 
polimorfonucleares  especialmente  neutrófilos,  son  las  primeras  células  que 
acuden al lugar del implante (Figura 6). Tras adherirse al endotelio vascular, salen 
de los capilares a través de las uniones endoteliales emigrando hasta el lugar de 
la  lesión. Este  fenómeno dura 24‐48 h. El papel que ejercen estas células es  la 
fagocitosis, eliminando a  través de este mecanismo pequeños  restos celulares, 






F Macrófagos y células gigantes 
de cuerpo extraño 





Ambas  estirpes  leucocitarias  son  la  primera  línea  defensiva  ante  un material 
extraño. En segunda línea los monocitos acuden al lugar del implante  
Estos sufren una serie de trasformaciones morfológicas y bioquímicas que 
se  definen  como  monocitos  activados  o  monocitos‐macrófago.  Tales  células 
muestran  numerosas  vesículas  lisosómicas  y  cuerpos  residuales,  lo  cual  indica 
una gran actividad  fagocítica y  secretora de numerosas  citocinas y  factores de 




ocasiones,  los macrófagos optan por  fusionar  sus  citoplasmas  y  convertirse en 
células multinucleadas o células gigantes de cuerpo extraño que se sitúan en las 
inmediaciones del biomaterial. La vida media de estas células es de algunos días 
y  su  presencia  sugiere  la  existencia  de  inflamación  crónica  ante  un  material 
extraño. 
La valoración de  la respuesta macrofágica de  los  implantes a  lo  largo del 
tiempo nos permite conocer el comportamiento del biomaterial y su tolerancia 
por el organismo. Así en implantes efectuados en pared abdominal parece existir 
un mismo patrón de  comportamiento macrofágico  con  independencia del  tipo 
de  biomaterial  empleado  (Bellón  y  cols.  1994,  1995). Además,  los macrófagos 
secretan  factores  de  crecimiento  que  estimulan  la  migración  de  fibroblastos, 
células  epiteliales  y  endoteliales  hacia  la  lesión  (Whal  y  cols.  1989).  Se  ha 









proceso  de  remodelación  tisular,  especialmente  cuando  se  implantan 
biomateriales  (Adamson  2009).  Existen  dos  tipos  de  macrófagos,  el  M1  o 
“activado  clásicamente”  (respuesta ante presencia bacteriana), productores de 
citocinas  proinflamatorias,  y  los  M2  o  “activados  alternativamente”  que  son 
activados  por  varias  interleucinas  (IL)  como  IL‐4,  IL‐10,  y  IL‐13,  con  intensa 
actividad  fagocítica.  Los  M2  a  su  vez  se  han  subdividido  en  M2  a,  b  y  c, 
dependiendo  de  las  señales  activadoras  y  las  características  funcionales 
(Mantovani y cols. 2004).   
La  respuesta macrofágica  que  ocurre  inmediatamente  después  de  una 
agresión  tisular posee predominantemente  características de M1  (Deonarine  y 
cols.  2007,  Kigerl  y  cols.  2009)  y  está  en  relación  directa  con  el  proceso 
inflamatorio.  La  transición  entre  M1  y  M2  sucede  cuando  remite  el  proceso 




















La  proliferación  rápida  de  los  capilares  o  angiogénesis  constituye  un 
hecho  biológico  muy  importante  en  esta  fase  de  la  reparación.  Las  células 
endoteliales  próximas  a  la  lesión  experimentan  mitosis  rápidas  y  las  distales 
pierden sus fijaciones a la membrana basal y se movilizan en el interior del área 
lesionada. Estos acontecimientos se atribuyen a la acción local del FGFb  (Border 




Después  de  la  proliferación  celular  fibroblástica,  el  tejido  conectivo  se 
ordena alrededor del biomaterial, dando lugar a su encapsulación. Todo ello está 







A  mediano  plazo  los  fibroblastos  ejercen  un  papel  importante, 
participando  en  la  remodelación  tisular  y  en  la  adaptación  posterior  del 
implante.  En el  transcurso de  varios meses, el  tejido orientado  inicialmente  al 
azar  se  reorganiza de nuevo, para  formar estructuras que  recuerdan al estado 





de  la  matriz  extracelular,  y  por  tanto,  la  modulación  del  proceso  reparativo 
(Border  y  Noble  1994).  Cuando  el  proceso  finaliza,  el  biomaterial  queda 
integrado en el tejido receptor. 
Todo  este  complejo  proceso  reparativo  finaliza  con  la  integración  del 
biomaterial en el seno de los tejidos receptores. Muchos estudios sobreestiman 
la  reacción  del  biomaterial  hacia  el  huésped  y  no  la  reacción  contraria.  Para 
obtener una buena  integración  tisular, el huésped  tiene que estar en perfectas 
condiciones  de  aceptar  ese  biomaterial.  Cualquier  interferencia  biológica,  por 
ejemplo, la presencia de gérmenes, va a conducir a que por muy inerte que sea 










El  proceso  de  integración  tisular  de  los  diferentes  biomateriales  
empleados  para  reparar  defectos  de  la  pared  abdominal  parece  depender, 
siempre  y  cuando  las  condiciones  del  huésped‐receptor  sean  correctas,  de  la 
estructura  de  cada  biomaterial más  que  de  las  características  químicas  de  los 
mismos  (Bellón  y  cols.  2002).  Concretamente,  parece  ser  la  porosidad  de  la 
prótesis  la  cualidad más  decisiva  que modula  las  características  de  los  tejidos 
neoformados en presencia de estos implantes.  



















Figura  7.  Esquema  del  proceso  de  integración  y  formación  de  cicatrización  tras  el  implante 
protésico. A) Prótesis reticulares. B) Prótesis laminares. F: Filamento protésico  
 
De  esta  forma,  las  prótesis macroporosas  o  reticulares,  con  poros  que 
oscilan  entre  0,2  y  3 mm,  la mayoría  de  ellas  compuestas  por  PP  o  PO,  son 
prótesis que tienen una óptima  integración tisular. El tejido conectivo rodea  los 
filamentos,  formando  espirales  sobre  los  mismos.  Además,  existe  una  gran 
angiogénesis  entre  los mismos,  siendo  el  anclaje  a  los  tejidos  receptores muy 
bueno  (Figura  7A).  Este  hecho  se  corrobora  cuando  se  llevan  a  cabo  estudios 
tensiométricos,  en  los  que  la  fuerza  tensil  es  superior  a  otros  materiales 
protésicos.  
Por el contrario, cuando se emplean prótesis microporosas o  laminares,  
la  integración  es  de  tipo  celular,  invadiendo  los  tercios  más  externos  de  la 
prótesis (Figura 7B). Los vasos no penetran en los intersticios del implante, pues 
la  interfaz  prótesis/tejido  receptor  no  es  tan  buena  como  en  las  prótesis 








Cuando  alguna  de  estas  prótesis  se  ha  modificado,  por  ejemplo, 




presentan  las  prótesis  biológicas,  concretamente  las  provistas  de  enlaces 
covalentes  (crosslink). En  las que no  tienen estos enlaces, el  tejido  receptor al 
cabo  del  tiempo  sustituye  al  material  protésico.  La  variabilidad  en  cuanto  al 




cuando  se  implantan  biomateriales,  ese  mismo  fenómeno  puede  acarrear 
consecuencias  importantes,  de  tal  manera  que  los  bordes  de  anclaje  de  la 
prótesis pueden verse  sometidos a  tensión y ello provocar  la aparición de una 
recidiva.  De  aquí  la  conveniencia  de  dejar  siempre  la  prótesis  implantada 
sobrepasando  ampliamente  los márgenes  o  límites  del  defecto  (Bellón  y  cols 
2006).  Estudios  realizados  por  Amid  y  cols.  (2002)  han  demostrado  que  la 
contracción puede condicionar una reducción entre un 20 y un 30 % del tamaño 
de la prótesis.  
Pero  quizá  las  diferencias  más  interesantes,  en  referencia  a  su 






Estudios  realizados  sobre  la  formación de neoperitoneo  en  la  vertiente 
protésica  en  contacto  con  las  vísceras  abdominales,  han  demostrado  que  las 
características de este dependen de  la estructura del material empleado en  la 
reparación (Bellón y cols. 1999). 
Las  prótesis  laminares  microporosas  (DualMesh®)  permiten  un  buen 
desarrollo  de  neoperitoneo  sobre  su  estructura.  En  estudios  en  conejos  se 
observan muy  precozmente  (Bellón  y  cols.  2000)  una  red  de  fibras  colágenas 
recubiertas  de  células  mesoteliales  típicas.  Estas  fibras  se  colocan  de  forma 
paralela a la superficie protésica y  se acompañan por un gran número de células, 
sobre todo fibroblastos y algunas células de reacción a cuerpo extraño (linfocitos, 
monocitos,  células  plasmáticas  y  células  gigantes).  Probablemente  este 
comportamiento se deba a  las características  laminares de  la prótesis. Después 
de este tiempo, el neoperitoneo se remodela, desapareciendo la mayoría de las 
células  de  reacción  a  cuerpo  extraño  (índice  de  la  buena  tolerancia  de  la 
prótesis),  siendo  los  fibroblastos  los  dominantes.  La  vascularización mejora  y 









prótesis  en  contacto  con  el  peritoneo  visceral,  que  es  la  formación  de 
adherencias. 
Similar  comportamiento en  la  interfaz peritoneal presentan  las prótesis 
biológicas,  con  la  formación  de  un  neoperitoneo  estable  y  bien  organizado 
(Bellón y cols. 2012).  
Las  prótesis  macroporosas  tipo  PP  generan,  por  el  contrario,  un 
neoperitoneo con una estructura desorganizada, de textura rugosa, con algunas 
zonas de hemorragia y necrosis que facilitarían  la aparición de adherencias. Por 
tanto,  la  estructura  reticular  de  la  prótesis  probablemente  condicione  una 
inapropiada disposición sobre la misma de las células mesoteliales.   
En  la  búsqueda  de  “la  prótesis  ideal”  surgieron  las  ya  mencionadas 
prótesis  compuestas  o  prótesis  composite,  las  cuales  mantienen  una  buena 
integración  en  los  tejidos  receptores,  sin  ocasionar  un  detrimento  en  la 
respuesta peritoneal 
La  integración  de  estas  prótesis  se  consigue  a  través  su  componente 















están  incluyendo  en  la  parte  integradora  compuestos  poliméricos 
biodegradables. En la vertiente peritoneal, el efecto “barrera” está formado por 
compuestos  poliméricos  biodegradables,  lo  que  antes  mencionábamos  como 
barreras  químicas.  La  integración  que  se  consigue  con  estas  es  prácticamente 






















Visto el comportamiento atendiendo a  la estructura de  la prótesis en  las 
diferentes interfases tejido/tejido y tejido/peritoneo visceral, podríamos deducir 
la ubicación idónea de cada de uno de los materiales.  
De  esta  forma,  las  prótesis  de  estructura  reticular,  no  absorbible, 
absorbible  o  parcialmente  absorbible,  independientemente  de  su  composición 
química,  debe  ser  siempre  colocada  en  una  interfaz  tejido‐tejido,  nunca  en 
contacto  con  el  peritoneo  visceral.  Diferentes  efectos  adversos  pueden  surgir 
cuando  se colocan en contacto con  las asas  intestinales,  tales como  formación 
adherencial  o  fístula  intestinal  (Chuback  y  cols.  2000,  Chew  y  cols.  2000).  Los 
resultados mecánicos muestran por lo general resultados óptimos.  
Las prótesis laminares, sean poliméricas o biológicas, tienen un excelente 
comportamiento  en  la  interfaz  peritoneal.  La  integración  tisular  genera  una 
encapsulación en las no absorbibles. En las biodegradables de origen biológico, el 
tejido  receptor puede  reemplazar al material protésico en un  tiempo  variable, 





























como  para  la  sustitución  de  tejidos,  ha  ido  progresivamente  en  aumento.  Su 
excelente  biocompatibilidad  ha  hecho  que  su  empleo  para  el  tratamiento  de 
algunas patologías se haya prácticamente generalizado.  
En  la búsqueda de  la prótesis  ideal,  la  industria de  los biomateriales ha 
desarrollado  prótesis  derivadas  de  tejidos  vivos  (humanos  y  animales)  que 
supuestamente ofrecen  las ventajas de  las  reparaciones  con  tejidos autólogos, 
sin  sus  inconvenientes  (mayor  tiempo  quirúrgico  y  morbilidad  de  la  zona 
donante).  
Estas  prótesis  biológicas  representan  un  avance  importante  ya  que 
poseen como características su progresiva degradación y eliminación dentro del 
organismo receptor. Este fenómeno no será posible cuando se emplean prótesis 
sintéticas o  inertes que van a permanecer de por vida en el  lugar del  implante, 
provocando en algunas ocasiones reacciones  inflamatorias y de cuerpo extraño, 
y  diversas  complicaciones  postimplante.  La  degradación  progresiva  de  las 
bioprótesis en el huésped condicionará la formación en su lugar de un neotejido, 
que  a  largo  plazo  va  a  sustituir  por  completo  al  biomaterial.  En  condiciones 
ideales  la misión es  llegar a conseguir no  solo  la  reparación de  la  zona,  sino  la 
génesis de un tejido adecuadamente organizado, que favorezca la neoformación 
vascular y que presente características idénticas al tejido sano.  
Para  la  fabricación  de  estos  biomateriales,  es  necesario  obtener  el 





proceso de purificación, es necesario que no  se  induzca  respuesta  inmunitaria 
alguna y que la reacción inflamatoria al implante sea mínima.  
La resistencia mecánica de estas prótesis depende de su estructura y de 
las uniones de  la triple hélice de colágeno. En condiciones  in vivo,  los colágenos 
son degradados por enzimas como las metaloproteinasas e incluso por gérmenes 
cuando  hay  contaminación.  Por  ello,  los  implantes  en  los  que  las  fibras  de 
colágeno  no  posean  buenos  enlaces  tienden  a  sufrir  reabsorción  rápida  y, 
además, no proporcionan un óptimo  soporte  tisular,  fracasando en  su  función 
final.  Lo  ideal  funcionalmente  es  que  estas  bioprótesis  no  sufran  una 
degradación  rápida  y  se mantengan  estables hasta  conseguir  su  incorporación  
total al tejido receptor. Para esto, es necesario que los enlaces de la triple hélice 
que constituye la molécula de colágeno sean eficaces; de lo contrario, la firmeza 




que  promueven  la  formación  de  enlaces  covalentes  dentro  de  la molécula  de 
colágeno  (“crosslink”),  haciéndola  más  resistente  a  la  degradación  de  las 
colagenasas.  
En el momento actual en clínica las prótesis biológicas son empleadas en 
terrenos contaminados, en  los cuales  los materiales de  tipo polimérico ofrecen 
malos resultados. Existen también otras aplicaciones, que han sido empleadas en 






debe  a  que  su  estructura  laminar  permite  al  igual  que  las  prótesis  laminares 
sintéticas, obtener un buen recubrimiento mesotelial, minimizando  la aparición 
de  efectos  adversos  que  pueden  aparecer  con  el  empleo  de  otros materiales 
fundamentalmente de estructura reticular (PP y PO). 
En  el  presente  trabajo  de  Tesis,  hemos  llevado  a  cabo  un  diseño 
experimental,  en  el  que  pretendemos  estudiar  la  respuesta  de  los  implantes 
biológicos  (crosslink vs no crosslink) en diferentes  interfases. Hemos elegido  la 






‐  ¿Existen  diferencias  en  el  comportamiento  intraperitoneal  y 











El  animal  utilizado  fue  el  conejo  blanco  Nueva  Zelanda,  de  un  peso 







vértices  del material.  Los  implantes  extraperitoneales  fueron  fijados mediante 
una sutura continua de polipropileno, en un defecto parcial de  la pared  lateral 
del abdomen, en el cual se extirpa la fascia y los músculos más externos, dejando 
solamente  el  plano  de  peritoneo  parietal  sobre  el  cual  se  apoya  el  material 
protésico. 




días  de  efectuadas  las  colocaciones  de  los  diferentes  biomateriales.  Los 
implantes extraperitoneales los realizamos en intervalos de 14, 30 y 90 días.  
Los estudios realizados fueron tanto para los implantes intraperitoneales 
como  extraperitoneales  de  morfología  (microscopia  óptica  y  de  barrido)  e 
inmunohistoquímica.  De  forma  complementaria  en  los  implantes 

























CollaMend®  (Coll)  (Bard  Inc.,  Cranston,  RI,  USA)  es  una matriz  porosa 
acelular  liofilizada  de  colágeno  dérmico  de  origen  porcino.  Se  procesa  para 












































































































































































































































Preclude®  (PTFE)  (Gore,  Flagstaff,  AZ,  USA),  es  un  material  de 
politetrafluoretileno expandido (PTFEe). Es un polímero similar al polietileno de 
alto peso molecular, donde  los átomos de hidrógeno están sustituidos por flúor 
sobre  la  cadena  carbonada.  El  PTFE  es  muy  inerte,  no  reacciona  con  otras 
sustancias  químicas  excepto  en  situaciones  muy  especiales.  Esta  carencia  de 
reactividad  hace  que  su  toxicidad  sea  prácticamente  nula.  Otra  característica 
además de  su  impermeabilidad, manteniendo así  sus  cualidades en  ambientes 

























de  doce  unidades  para  el  alojamiento  individual  de  cada  uno  de  ellos.  La 











La  analgesia  se  realizó  con  buprenorfina  a  una  dosis  de  0,3 mg/mL/kg 
(Buprecare®,  Divasa  Farmavic,  Barcelona,  España)  una  hora  antes  y  tres  días 
después de la cirugía. 
El  protocolo  anestésico  se  realizó  por  vía  intramuscular  con  Imalgene® 
1000  (100  mg/mL/kg)  y  Rompun®  (20  mg/mL/kg).  En  algunos  animales  y  de 









prótesis. En un  lado de  la pared abdominal una prótesis derivada de  colágeno 
porcino (CollaMend®, Permacol® o Surgisis®), n=6 de cada implante y al otro lado 
de  la  pared  abdominal  una  prótesis  control  (Preclude®),  n=18.  Las  prótesis 
fueron  hidratadas  antes  de  su  implantación,  en  una  solución  de  suero  salino, 
durante 5‐10 segundos.  
La  técnica quirúrgica  consistió en el  rasurado  y desinfección de  toda  la 





















La técnica por  laparoscopia se realizó mediante  la  inserción de un trocar 
metálico de 3,5 mm  (Karl Storz) a  través de una  incisión de 0,5‐0,6  cm, por  la 






laparoscópico de  cada  animal,  fueron  realizadas de nuevo en  cada uno de  los 




para  determinar  el  porcentaje  de  superficie  cubierta  por  las  adherencias  y 
trasladadas  a  plantillas  de  polietileno  del  mismo  tamaño  que  la  prótesis. 
Posteriormente  dichas  plantillas  fueron  sometidas  a  análisis  de  imagen, 
empleando  un  aparato  computarizado  (MICRON,  Barcelona,  España).  Los 
resultados  fueron expresados como el porcentaje de  la  superficie del  implante 
ocupada  por  adherencias,  del  0%  al  100%  (sin  adherencias  o  completamente 





























Figura  15.  Se  observan  los  filamentos  de  un  implante  protésico  (F)  y  los  diferentes  tipos  de 



















de  la misma se realizó una visualización directa de  los  implantes, recogiendo  la 
formación  adherencial  final  con  la  misma  metodología  que  en  el  estudio 
laparoscópico. 
Las  muestras  se  obtuvieron  con  el  tejido  subyacente  “en  bloque”, 
realizando  con  ellas  una  división  en  cuatro  partes  para  su  procesamiento 






tipo de  implantes,  la  técnica quirúrgica  consistió en el  rasurado y desinfección 
con  povidona  yodada  de  toda  la  pared  ventral  y  lateral  del  abdomen. 
Posteriormente se realizaron dos incisiones paramediales longitudinales de unos 
4,5‐5 cm. 
Una  vez  incidida  la  piel  y  el  tejido  celular  subcutáneo,  se  procedió  a 
realizar  un  defecto  parcial  de  la  pared  abdominal  a  cada  lado,  izquierdo  y 



















hidrataron  en  suero  salino,  según  las  recomendaciones  indicadas  por  el 
fabricante. 
Durante  el  periodo  posoperatorio  los  animales  se  examinaron 
macroscópicamente  con  el  objetivo  de  recoger  datos  como  dehiscencia  de  la 
herida  cutánea,  formación  de  seromas,  presencia  de  signos  de  infección  y/o 










ANIMAL Nº:           PESO: 
FECHA DE INTERVENCIÓN:      TIEMPO DE ESTUDIO: 
FECHA DE SACRIFICIO:  
MODELO EXPERIMENTAL:  EXTRAPERITONEAL /  INTRAPERITONEAL 
MATERIAL PROTÉSICO:        Dcha.:       



































contacto con  las  incisiones quirúrgicas, fue necesario recurrir a  la colocación de 
collares  isabelinos  (Smart  Collar  www.companyofanimals.co.uk)  durante  los 
primeros  días  del  posoperatorio  con  el  fin  de  impedir  la  aparición  de 
complicaciones en la herida operatoria. 
En cada uno de los tiempos de estudio establecidos (14, 30 y 90 días) los 
animales  fueron  sacrificados,  y  sometidos  a  una  incisión  en  U  de  convexidad 
inferior  a  nivel  de  la  piel,  para  disecar  esta  y  exponer  los  implantes.  A 
continuación  se procedió a  la apertura de  la  cavidad abdominal a  través de  la 
línea  media  y  se  realizaron  amplias  incisiones  alrededor  de  los  implantes, 
dejando  suficiente  margen  de  tejido  receptor.  Las  muestras  obtenidas  se 







Las  muestras  destinadas  al  estudio  microscópico  se  recogieron  en  el 
momento del sacrificio y se fijaron con F13, una mezcla fijadora compuesta por: 




Una  vez  transcurridos  los  periodos  de  tiempo  establecidos  para  la 












Para  finalizar  la  inclusión,  las muestras  se  incorporaron  en moldes  que 
contenían parafina  líquida a 600C y orientaron en  la posición correcta para que, 
una  vez  solidificada  la  parafina  pudiesen  ser  cortadas  con  un  microtomo 
rotatorio MICROM HM‐325. De esta  forma  se obtuvieron  cortes  seriados de 5 
µm que se estiraron en un baño de agua caliente y se recogieron en portaobjetos 
impregnados  con  una  solución  de  poli‐lisina  al  10%  en  agua  destilada  para 
facilitar la adhesión de las muestras al vidrio. 
Una  vez  secos,  los  cortes  se desparafinaron  con  xilol  (30 minutos)  y  se 





Para  los estudios histológicos  se  tiñeron  con diferentes  técnicas para  la 
observación  de  los  componentes  de  la  pared  abdominal: Hematoxilina‐Eosina, 








































Las  muestras  destinadas  para  el  estudio  a  microscopía  electrónica  se 
fijaron  por  inmersión  en  glutaraldehído  al  3  %  tras  su  obtención  y  se 














Tras  la  deshidratación,  las  muestras  se  conservaron  en  acetona  100% 
hasta  ser  llevadas  a  un  POLARON  E‐3000  (Polaron  Ltd,  England),  donde  se 
desecaron  hasta  el  punto  crítico.  Posteriormente  se montaron  en  platinas  de 
aluminio para scanning de 0,5 pulgadas, siendo adheridas a estas mediante cinta 












RAM‐11  (DAKO M‐633),  sobre  cortes  incluidos en parafina.  La  técnica utilizada 
fue  la  avidina‐biotina  marcada  con  fosfatasa  alcalina,  mediante  el  siguiente 
protocolo: 
En  todos  los  casos,  se  utilizó  como  control  negativo  el mismo material 




• Bloqueo  de  zonas  de  unión  inespecíficas  con  BSA  (albúmina  sérica 
bovina)  al  4%  en  TBS  (pH=7,4),  durante  15 minutos  a  temperatura 
ambiente.  
• Incubación  con el Anticuerpo primario diluido en TBS‐BSA 0,5%.  Se 
mantiene durante toda la noche en cámara húmeda a 4 °C. 
•  Lavado con TBS‐BSA 0,5 %, tres pases de 5 minutos cada uno.  
• Incubación  con el Anticuerpo  secundario biotinado; diluido en  TBS, 
durante 60 minutos en cámara húmeda a temperatura ambiente.  
• Lavado con TBS‐BSA 0,5 %, tres pases de 5 minutos cada uno.  






















En  las muestras procedentes del estudio  intraperitoneal  se cuantificó el 
espesor del neoperitoneo  formado  sobre  cada uno de  los biomateriales en 25 
secciones  histológicas  por  grupo  (x20),  utilizando  un  sistema  de  análisis 
computarizado de imágenes. En cada seccción, se realizaron dos medidas al azar 









El  estudio  mecánico  se  realizó  en  las  muestras  procedentes  de  los 







Para  la  realización  del  ensayo  mecánico  se  empleó  un  tensiómetro 
INSTRON modelo 3342 (Instron Corp., Canton, MA, USA) (Figura 18) provisto de 



















































Todos  los  estudios  estadísticos  se  realizaron  utilizando  el  programa 
informático Graph Pad 5 para Windows  (GraphPad Software,  Inc.,  La  Jolla, CA, 
USA). Los datos fueron comparados utilizando el test de la U de Mann‐Whitney y 
se  expresaron  como  la  media  ±  desviación  standard.  Se  consideró  que  las 






















































La  formación  de  abscesos,  infección  del  sitio  quirúrgico,  presencia  de 
seroma  organizado,  hematomas  y  fístula  cutánea  fueron  examinados  en  los 
animales de todos los grupos. 
En el  grupo de  implante  intraperitoneal, un  animal murió  a  los 14 días 
postimplante  debido  a  causas  relacionadas  con  la  anestesia  durante  la 
realización de un control  laparoscópico.   En  los demás  implantes no se objetivó 
mortalidad alguna.  










CollaMend ® Permacol ® Surgisis ® PTFEe
Seromas 7 6 4 5
Dehiscencia de 
suturas





















Todas  las  prótesis,  con  excepción  del  SIS,  mostraron  adherencias  de 
consistencia  firme  y  laxa,  que  afectaron  al  epiplón  principalmente.  SIS mostró 




Como  se muestra en  la  figura 21,  a  los 3, 7  y 14 días postimplante,  se 
observó  formación de adherencias con consistencia  laxa y  firme,  intensamente 














A  los  3,  7  y  14  días  postimplante  (Figura  21)  se  observó  que  las 











No  se  observaron  adherencias  a  los  3  y  7  días  postimplante  en  los 
estudios  laparoscópicos  (Figura 21). A  los 14 días,  la  formación adherencial  fue 
de consistencia laxa, visible en las zonas correspondientes a los puntos de sutura. 
A los 90 días, a pesar de la formación adherencial visualizada a los 14 días, 
las muestras  se encontraron  libres de adherencias, debido a que  la prótesis  se 












La  superficie  cubierta  del  implante  no mostró  diferencias  significativas 














SIS  mostró  una  disminución  significativa  (p  <  0,05)  con  respecto  a  los  otros 
biomateriales en cada uno de los tiempos de estudio empleados. 

















  Superficie (%)  Estructuras implicadas  Grado 
3 días  8,62 ± 4,74  Epiplón  Laxas y firmes 
7 días  9,39 ± 5,32  Epiplón  Laxas y firmes 
14 días  19,99 ± 4,89  Epiplón  Laxas y firmes 
90 días  18,26 ± 7,19  Epiplón  Laxas y firmes 
 






  Superficie (%)  Estructuras implicadas  Grado 
3 días  4,39 ± 0,85  Epiplón  Firmes  
7 días  11,77 ± 6,05  Epiplón  Firmes 
14 días  19,49 ± 7,19  Epiplón  Firmes 
90 días  26,93 ± 9,88  Epiplón  Firmes 
 






  Superficie (%)  Estructuras implicadas  Grado 
3 días  3,12 ± 3,02  Asas intestinales  Laxas 
7 días  1,09 ± 0,57  ‐  ‐ 
14 días  3,08 ± 1,28  Epiplón  Laxas 
90 días  0,10 ± 0,01  ‐  ‐ 
 










7 días  14,32 ± 5,03  Epiplón  Firmes 
14 días  25,39 ± 6,36  Epiplón  Firmes 
90 días  25,01 ± 4,88  Epiplón  Firmes 
 





























La  prótesis  de  Coll  se  caracteriza  por  presentar  una  disposición  de  los 
haces de colágeno en diferentes direcciones. La estructura tridimensional de los 
haces  de  colágeno  es  parecida  a  la  que  presenta  el  Pe,  la  principal  diferencia 
entre ambos materiales es que la trama de colágeno de Coll es más laxa. 
La  lámina  de Coll  al momento  del  sacrificio,  a  los  90  días,  se  encontró 




biomaterial, colonizando  la prótesis en  todo su espesor. Con  la  tinción de Rojo 
Sirio incluso fue posible observar la formación de pequeñas fibras de colágeno de 
tipo III o inmaduro (marcadas en tono amarillo) entre los haces de colágeno que 
conformaban  la prótesis  (aparecen en  tono  rojo). En  las  zonas de  fenestración 
más grandes  se distinguieron  células  infiltradas que  colonizaban el biomaterial 
además de matriz extracelular y zonas de pequeños vasos.  
El  neoperitoneo  estaba  compuesto  por  una  barrera  celular  en  la  zona 






A  microscopía  electrónica  de  barrido,  las  células  mesoteliales  que 
tapizaban el neoperitoneo hacia  la vertiente peritoneal  se disponían  formando 
una  capa  prácticamente  continua  de  células  de  aspecto muy  secretor.  En  las 
























Figura  24.  CollaMend®  implante  intraperitoneal  a  90  días.  A)  Imagen  a  microscopia 
óptica en  la que  se observa  la  infiltración celular del biomaterial en  todo  su espesor y  la capa 
peritoneal neoformada (Hematoxilina‐Eosina, 100x); B) Tinción con Rojo Sirio. La prótesis aparece 
marcada en tono rojo‐marrón. Las pequeñas fibras de colágeno de nueva formación aparecen en 
tonos  amarillos  (colágeno  III  o  inmaduro)  (100x);  C)  Detalle  del  neoperitoneo  (Tricrómico  de 















Pe mostró  una  integración  similar  en  el  tejido  del  huésped  al  Coll.  La 
prótesis  también  parecía  rodeada  por  una  capa  de  carácter  inflamatorio  que 
además  penetraba  en  su  interior.La  infiltración  celular  fue  significativamente 
menor  que  en  caso  de  Coll.  Los  principales  tipos  celulares  observados  fueron 
fibroblastos y células blancas. Los espacios dejados por  los poros de  la prótesis 
estaban ocupados por tejido neoformado con la presencia de vasos sanguíneos.  
A  este  tiempo  de  estudio,  pudo  apreciarse  aun  una  importante 
proporción  de  colágeno  III  o  colágeno  inmaduro  en  el  tejido  conjuntivo  que 
constituía el neoperitoneo. 
No  se  observó  degradación  de  la matriz  de  colágeno  ni  pérdida  de  la 
integridad estructural de la prótesis (Figura 26).  














Figura  26.  Permacol®  implante  intraperitoneal  a  90  días.  A)  Panorámica  a microscopía  óptica 


























prótesis había desaparecido prácticamente en  su  totalidad.  Solo  se  apreciaron 
algunos  restos  del  biomaterial  rodeados  de  granulomas  en  algunas  de  las 
muestras. 
 
En  las  zonas en  las que  la prótesis había desaparecido pudo observarse 
tejido conjuntivo denso, constituido en su mayor parte por colágeno de tipo I o 
colágeno maduro  (marcado  en  rojo  con  la  tinción  de  Rojo  Sirio)  en  el  que  se 
podían apreciar pequeños granulomas, macrófagos y células gigantes de cuerpo 









































Esta  cápsula  fibrosa  gruesa  de  tejido  conectivo,  mostraba  numerosos 
vasos sanguíneos y una gran cantidad de fibras de colágeno tipo I (maduro). 
 









































































































Figura  32. Marcaje  inmunohistoquímico  específico  para macrófagos  de  conejo  (flechas,  color 
rojo) utilizando el anticuerpo monoclonal RAM‐11 en  implante  intraperitoneal a  los 90 días.. A) 
CollaMend® (200x); B) Permacol® (200x); C) Surgisis® (200x); D) Preclude® (200x); E) Porcentaje 



























su  vertiente  subcutánea  y  peritoneal  por  una  capa  celular  compuesta 
principalmente por células blancas que  los aislaron del tejido receptor. La zona 
entre esta capa celular y el músculo apareció ocupada por tejido conjuntivo en el 
que predominaban  fibras de colágeno de  tipo  III. Pudo observarse  la presencia 
de  células  en  los  tercios más  externos  de  la  prótesis,  las  cuales  penetraban  a 
través de los haces de colágeno del biomaterial. 
A  los 30 días, el aspecto de  los  implantes  fue similar al observado en el 
tiempo  de  estudio  anterior.  Los  pequeños  poros  naturales  de  Coll  y  Pe 
comenzaron  a  rellenarse  de  fibras  de  colágeno  y  en  ellos  pudo  observarse  la 
formación de pequeños vasos sanguíneos. 
A diferencia del modelo  intraperitoneal,  a  los  90 días  se pudo  apreciar 
una menor cantidad de células en el interior de los biomateriales. El proceso de 
colonización de  las células  fue mucho más  reducido y pareció estancarse entre 





los  haces  de  colágeno  de  la  primera  prótesis  presentaron  una  estructura más 
laxa. 
Tanto en  la zona de  los poros como en el tejido conjuntivo que rodeaba 



























80x); B)  Imagen a microscopía óptica en  la que  se aprecia el componente celular que  limita  la 
prótesis a los 30 días (Hematoxilina‐Eosina, 100x); C) Detalle de la vertiente subcutánea a los 90 





























La  estructura  de  SIS  que  consta  de  láminas  superpuestas  de  colágeno 
condicionó considerablemente   el proceso de remodelación. El  implante SIS fue 
la prótesis que generó la mayor reacción inflamatoria. A los 14 días fue evidente 
la  presencia  de  abundante  tejido  de  granulación  compuesto  por  linfocitos, 




El  aspecto  de  la  zona  del  implante  a  los  90  días,  a  diferencia  de  la 
observada en la prótesis de Coll y Pe, fue muy similar al implante intraperitoneal 




En  cuanto  al  componente de  colágeno,  a  los 14 días  fue mayoritaria  la 






















































células  inflamatorias  y  una  cápsula  de  tejido  conjuntivo  constituida 
principalmente por colágeno inmaduro. 
A  los 30 días postimplante, el  tejido  fibroso que envolvía el biomaterial 
presentó un contenido altamente celular y numerosos vasos sanguíneos.  
A  los 90 días no  se apreciaron grandes diferencias en cuanto al  tipo de 
tejido  que  rodeaba  la  lámina  de  PTFEe,  aunque  sí  pudo  constatarse  una 






Figura 39. Preclude®  implante extraperitoneal. Ausencia de  infiltración y de degradación de  la 


















Figura  40.  Preclude®  implante  extraperitoneal.  A)  Sección  transversal  de  un  implante  a 












en  los  diferentes  biomateriales  en  el  estudio  intraperitoneal.  Se  encontraron 
rodeando los biomateriales e infiltradas entre los haces de colágeno (Figura 41) 
A  los  14  días  las  prótesis  de  colágeno  presentaban  un  porcentaje  de 
macrófagos significativamente mayor (p< 0,05) que los implantes de PTFEe.  
A  los 30 días  los valores fueron similares para todos  los biomateriales. A 
pesar de que el porcentaje mayor de macrófagos se registró en los implantes de 




días. Debido  a  la  sustitución de  SIS por  tejido  receptor,  fue este  grupo el que 
presentó menor porcentaje estadísticamente significativo (p<0,05) en el número 






































En  el  modelo  intraperitoneal,  las  tres  prótesis  que  no  sufrieron 
degradación,  Coll,  Pe  y  PTFEe,  mostraron  diferencias  significativas  en  el 
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Para  cada  uno  de  los  implantes,  los  valores  de menor  resistencia  a  la 
tracción  se  registraron  a  los 14 días.  En  los  grupos de Coll  y Pe,  la  resistencia 
biomecánica aumentó de forma significativa a lo largo de los tiempos de estudio.  
Cuando se comparó  la resistencia biomecánica de  las diferentes prótesis 
por  tiempo  de  estudio,  a  los  14  días  Coll  presentó  la mayor  resistencia  a  la 
tracción, siendo significativamente superior que Pe (p <0,001) y SIS (p <0,05).  
A  los  30  días  el  implante  de  Coll  siguió  presentando  diferencias 
estadísticamente  significativas  con  Pe.  Este  a  su  vez  mostró  diferencias 
significativas con PTFEe. 
Transcurridos  90  días,  los  valores  de  resistencia  biomecánica  fueron 
similares  para  todos  los  implantes  a  excepción  de  SIS  que  fue  la  prótesis  que 
presentó  los  valores  más  bajos,  si  bien  solo  se  registraron  diferencias 
estadísticamente  significativas  entre  este biomaterial  y  el Coll  (p<0,05)  (Figura 
44). 
A continuación se muestran las gráficas que reflejan los datos del estudio 
































































































La  investigación  y  desarrollo  sobre  materiales  protésicos  destinados  a 
reparar defectos de pared abdominal ha evolucionado en los últimos años, con la 
finalidad de conseguir mejoras en el resultado reparativo. 
Aunque  inicialmente  el  origen  de  estos  materiales  era  casi 
exclusivamente de tipo polimérico, de forma progresiva han ido apareciendo las 
denominadas  bioprótesis,  constituidas  mayoritariamente  por  colágeno  de 
procedencia animal. La estructura de estas prótesis es de tipo laminar, pudiendo 
tener macroperforaciones que tratan de conseguir una mejor integración tisular 
y  también  evitar  la  formación  de  seromas  postimplante. Otra  peculiaridad  de 
estas bioprótesis es que ya, como hemos visto en su caracterización, pueden  ir 
provistas  de  enlaces  (crosslink)  que  estabilizan  la  molécula  de  colágeno 
impidiendo  la  degradación  de  la misma,  o  bien  carecer  de  estos  enlaces  (no 
crosslink) pudiendo sufrir entonces una progresiva y variable biodegradación en 
el  tiempo  (Liang y cols. 2004, De Castro y cols. 2012). Estas últimas bioprótesis 
son  interesantes,  ya  que  debido  a  su  biodegradación  no  solamente  pueden 
reparar, sino también ayudar a la regeneración del tejido, sirviendo de andamio 
o  “scaffold”,  con  la  ventaja  añadida  para  el  organismo  receptor  de  no  dejar 
residuo alguno de material en los tejidos neoformados.  
Las  características de biodegradación  son  importantes no  solo desde el 
punto  de  vista  reparativo,  sino  también  desde  el  punto  de  vista  mecánico. 
Estudios de degradación enzimática “in vitro” incluyendo bioprótesis provistas o 
no de enlaces covalentes, han sido efectuados por el grupo de Deeken (Annor y 






Mantener  un  equilibrio  entre  la  tasa  de  degradación  del material  y  su 
infiltración  o  sustitución  constituye  una  de  las  claves  para  generar  una 
bioprótesis con un  rendimiento  tanto desde el punto de vista  reparativo como 
desde el punto de vista regenerativo del tejido. Todo ello repercutirá finalmente 
en el resultado mecánico del implante.  
En  el  momento  actual  en  clínica,  las  bioprótesis  son  empleadas  en 
terrenos  contaminados  (Cavallaro  y  cols.  2010),  en  los  cuales  las  prótesis 
poliméricas  ofrecen malos  resultados.  Existen  también  otras  aplicaciones,  han 
sido empleadas en la reparación laparoscópica de defectos herniarios (Franklin y 
cols.  2011)  y  en  la  reconstrucción  de  suelo  pélvico  después  de  cirugías 
oncológicas de extensión fundamentalmente por cáncer rectal (Han y cols. 2010; 
Wille‐Jorgensen  y  cols.  2009).  El  empleo  en  la  interfaz  peritoneal  de  estas 
bioprótesis  se debe  a que  su estructura  laminar permite  conseguir una buena 
mesotelización  y  minimizar  efectos  adversos  (Ott  y  cols.  2005)  que  pueden 
aparecer  con  el  empleo  de  otros materiales  fundamentalmente  de  estructura 
reticular (PP, PO). 
Entre  los  factores  determinantes  del  comportamiento  de  las  prótesis 











infección  era  provocada  por  cepas  de  S.aureus  /  S.epidermidis,  con  tasas  de 
contaminación  de  106  CFU.  Sí  objetivamos  diferencias  cuando  la  bioprótesis 
carecía  de  enlaces.  El  efecto  bacteriano  degradaba  más  rápidamente  estas 
prótesis con respecto a las que tenían enlaces. 
Probablemente  en  estos  resultados  haya  influido  el  que  la  prótesis  de 
PTFEe empleada en su variedad Preclude® no es porosa. Pero a pesar de ello, el 
comportamiento  in  vitro  e  in  vivo  (presencia  de  abcesos,  exudado 
periprotésico….), era similar entre las bioprótesis crosslink y la prótesis de PTFEe.  
En trabajos clínicos, prótesis poliméricas tipo PTFEe han sido empleadas 




un  estudio  comparativo  del  comportamiento  entre  prótesis  biológicas 
ampliamente utilizadas en  la clínica  (crosslink vs no crosslink),  implantando  las 
mismas  en  territorios  diferentes  y  en  ausencia  de  contaminación  bacteriana. 
Naturalemente  el  territorio  extraperitoneal  es  en  todos  los  estudios  el  más 
Discusión                                                                                                                          168 
 
empleado,  pero  dadas  las  nuevas  aplicaciones  en  general  de  las  prótesis 
biológicas hemos querido estudiar también de forma puntual el comportamiento 






materiales  extraños  cuando  no  son  biológicamente  compatibles.  Permite  la 
realización  de  implantes  amplios  (al  contrario  de  la  rata)  y  cuando  la  interfaz 




ha  consistido  en  la  colocación  del  material  encima  del  peritoneo  parietal, 
anclándolo  al mismo  con  cuatro  puntos  de  polipropileno  en  los  extremos  del 
material protésico. Hemos evitado  realizar  lesión peritoneal pues pretendimos 
estudiar  la  interfaz  peritoneo  visceral  /  material  protésico  sin  que  existiera 
ningún tipo de  interferencia en el proceso reparativo. Ello nos podría  indicar de 






fascial  y muscular, dejando el músculo  transverso  y el peritoneo parietal. Este 
modelo ha sido ensayado empleando otros implantes pero de tipo polimérico. El 
material protésico queda “apoyado” sobre el plano muscular del transverso y el 
peritoneo  parietal,  siendo  fijado  a  los  bordes  del  defecto  con  una  sutura 
continua de polipropileno  interrumpida en  los ángulos. Es por tanto un modelo 
de defecto parcial. 
Cuando  los  implantes  fueron  intraperitoneales,  realizamos  el  control 
evolutivo de los mismos a través de la realización de una laparoscopia secuencial. 
Esta  metodología  comunicada  en  el  año  2006  a  propósito  de  otros  ensayos 
preclínicos (Bellón y cols. 2006), fue introducida por Baptista y cols. (2000) en un 
modelo  experimental  para  estudiar  formación  adherencial  a  materiales 
protésicos.  
La  laparoscopia  secuencial  permite  seguir  en  un  mismo  animal  la 
dinámica  evolutiva  el  comportamiento  del  material  protésico  en  la  interfaz 
peritoneal, y  la  formación de adherencias en  los diferentes  tiempos de estudio 
diseñados. En nuestro caso además, el propio examen laparoscópico fue grabado 
en  video  en  cada  una  de  las  exploraciones  efectuadas,  con  lo  cual  el  examen 
posterior del mismo, junto con un examen final a la hora del sacrificio del animal, 
permite realizar una evaluación muy exacta en cuanto a formación adherencial. 
Trabajos sobre el efecto mecánico de  la  laparoscópia en  la formación de 











El  examen  de  la  formación  adherencial  fue  realizado  de  una  forma 
cuantitativa  y  cualitativa.  Para  efectuar  el  primero  de  ellos,  diseñamos  unas 
plantillas  de  polietileno  que  dividimos  en  cuadrantes  para,  después  de  cada 
examen  laparoscópico,  ir dibujando  las  zonas en  las  cuales  se encontraban  las 




Analizando  la  incidencia  de  formación  adherencial  encontrada  en  los 
diversos implantes, un hecho común en relación con estos ha sido encontrar de 
forma puntual la formación adherencial en las zonas de fijación de los puntos de 
polipropileno. Esta eventualidad  sucede  también en clínica  cuando después de 




La  formación  adherencial  analizada  de  forma  cuantitativa  fue 
significativamente  menor  en  los  implantes  de  SIS.  Los  otros  materiales 
biológicos, tanto Pe como Coll mostraron un comportamiento similar al igual que 
la  prótesis  de  PTFEe.  La  disminución  de  la  formación  adherencial  en  SIS  está 
relacionada de forma directa con la  biodegradación que sufre esta bioprótesis al 
no  estar  provista  de  crosslink.  A  los  90  días  del  sacrificio  de  los  animales  en 








sacrificio.  Estos  hallazgos  coinciden  con  los  de  otros  autores  (Felemovicious  y 
cols. 2004, Matthews y cols. 2005) empleando otro tipo de materiales protésicos.  
De  acuerdo  con  Petter‐Puchner  y  cols.  (2010),  podríamos  considerar  el 
séptimo día postimplante como clave en la formación adherencial.  
En  general  hemos  observado  una mínima  formación  adherencial  en  la 














procede  mayoritariamente  de  las  células  mesoteliales  libres  circulantes 
peritoneales.  Sería,  por  tanto,  un  proceso  similar  a  una  siembra  de  células 
mesoteliales  in vitro, pero con todas  las  implicaciones de un modelo  in vivo. En 
algunos  implantes  de  PTFEe  a microscopia  electrónica  de  barrido,  fue  posible 
observar proliferación mesotelial desde los bordes del implante. 
Por  tanto  en  cuanto  a  formación  adherencial,  las  prótesis  biológicas 
provistas de crosslink (Pe/Coll) tuvieron un comportamiento similar a la prótesis 
polimérica  control  de  PTFEe.  Por  el  contrario  SIS mostró  un  comportamiento 
adherencial óptimo debido a su rápida biodegradación. 
Un parámetro  también analizado en  los  implantes  intraperitoneales  fue 
realizar una medida del espesor del neoperitoneo formado. Este parámetro fue 
en cuanto al espesor significativamente menor en las prótesis Pe y SIS, respecto 
a  Coll  y  PTFEe.  No  hemos  encontrado  una  correlación  entre  espesor  del 
neoperitoneo y  formación adherencial.    La  integración  tisular de  los diferentes 





importante  angiogénesis  y  fibras  de  colágeno.  La  diferente  integración  fue 
modulada por la porosidad de las prótesis. En el caso del control de PTFEe al no 
ser poroso,  la  respuesta  integradora  fue  la encapsulación, mientras que en  los 
materiales  biológicos  la  integración  no  solamente  se  produjo  en  la  vertiente 
externa del material sino que se hizo también hacia el interior de la prótesis.   
En  los  implantes  extraperitoneales,  una  incidencia  importante  fue  la 
aparición de seroma. Este fue más importante en las prótesis crosslink que en las 
no  crosslink  y  el  control.  La  aparición  de  seroma,  que  aparece  también  en  la 
clínica, es frecuente en los implantes de prótesis de tipo laminar. En este sentido, 
era  frecuentemente  visto  tras  reparaciones  en  clínica  con  prótesis  de  PTFEe. 
Debido a este efecto adverso, cuya evolución puede ser hacia  la  infección, una 
de  las modificaciones  que  han  sufrido  las  prótesis  estrictamente  laminares  ha 
sido, su multiperforación. Ello  fue  realizado primero en prótesis poliméricas de 
PTFEe  (MicroMesh®) y después en algunas biológicas  (últimas generaciones de 
prótesis  derivadas  de  submosa  y  dermis  porcina).  Evolutivamente,  el  seroma 
sufrió  reabsorción  tisular,  aunque  en  alguno  de  los  animales  de  este  estudio 
provocó una dehiscencia de la piel.   
En  ninguno  de  los  implantes  fue  objetivada  infección  de  la  herida 
operatoria a pesar de la incidencia de seroma. 




en  los  implantes  de  SIS.  En  algunos  implantes  alogénicos  en  clínica  se  han 
encontrado  zonas de  relajación después de  realizados  los mismos,  siendo una 
causa  de  recidiva,  cuando  fueron  empleados  para  sustitución  en  lugar  de 
refuerzo tisular.  
En cuanto al proceso de integración tisular, el mismo fue muy similar para 
las  prótesis  crosslink.  Tanto  en  Coll  como  en  Pe,  la  infiltración  celular  en  la 




En  los  implantes  de  SIS  la  infiltración  celular  fue  fácil  debido  a  la 
estructura  multilaminar  de  la  prótesis.  A  los  90  días  el  material  estaba 
prácticamente biodegradado en su totalidad, cuyo aspecto  fue muy parecido al 
encontrado en los implantes intraperitoneales. En la zona receptora del implante 
fue  posible  observar  restos  de  material,  estando  el  resto  sustituido  por  un 









 Un dato  importante en el momento del  sacrificio  fue  constatar de una 
forma macroscópica  la  integración de  las diferentes bioprótesis. Con  relación a 




y  cols.  2012)  es  la  calcificación  de  los  mismos.  En  los  tiempos  de  estudio 
realizados no fue constatado en ninguno de los implantes. 
Con  relación  a  la  respuesta  macrofágica  en  los  implantes 
intraperitoneales,  la  reacción más  positiva  fue  la  observada  en  Coll  y  Pe.  SIS 
presentó una menor respuesta, salvo en las zonas no biodegradadas en donde se 
podía  observar  una  ostensible  reacción  macrofágica.  Esta  menor  respuesta 
obedeció a la degradación del material.  
La  reacción macrofágica  en  los  implantes  extraperitoneales mostró  un 




Aunque  el  examen  de  la  reacción  macrofágica  en  la  vertiente 
intraperitoneal fue analizado a los 90 días, realizando una comparación entre las 
dos interfases intra y extraperitoneal a este tiempo de estudio, podemos deducir 




hecho  importante y ya constatado en otros  trabajos, es  la objetivación de una 
disminución  de  la  reacción macrofágica  en  los  diferentes materiales  y  en  los 
diferentes tiempos de estudio realizados.  
Otro aspecto  importante es  la  tasa de biodegradación de  las diferentes 
prótesis biológicas en  las diferentes  interfaces. A veces, a pesar de  la existencia 
de enlaces, si estos no son realmente “efectivos”, dependiendo de la interfaz en 
la cual se lleve a cabo el implante, pude haber una mayor o menor degradación 
del  mismo.  Desde  el  punto  de  vista  traslacional  a  la  clínica,  este  hecho  es 
importante dado  el  empleo  actual que  se  está dando  a  las prótesis biológicas 
para la reconstrucción del suelo pélvico en situación intraperitoneal. Asimismo la 
propia  biodegradación  del material  es  importante  con  el  fin  de  determinar  la 
resistencia  final  del  implante.  Del  estudio  realizado,  en  situación  intra  como 
extraperitoneal,  las  dos  prótesis  provistas  de  crosslink  (Coll/Pe)  no  han 
presentado  biodegradación  alguna,  en  los  tiempos  de  estudio  transcurridos. 
Obviamente,  con  relación  a  este  parámetro,  el  presente  trabajo  tiene  la 
limitación de haberse  realizado a  tres meses de  tiempo  final de  implante. Hay 
que considerar que el proceso de biodegradación protésica  se prolongaría a  lo 
largo de la existencia de la prótesis en el organismo receptor. 
La biodegradación de  forma  similar en  situación  intra  y extraperitoneal 
fue objetivada con el implante de SIS. Este material, dada la ausencia de enlaces, 
se degrada de forma rápida, especialmente en el tipo de prótesis estudiada. En el 
momento  actual  este material  ha  sido  modificado  en  cuanto  a  su  espesor  y 
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número  de  capas,  para  “frenar”  su  biodegradación  y  por  tanto,  poder  ser 
empleado como prótesis reparadora.  








perros  comparando  este material  con  Pe,  en  un modelo  en  rata,  observaron 
mayor  resistencia  tensil  en  los  implantes  de  SIS.  También  Rice  y  cols.  (2010) 
demostraron  igual  resistencia  a  la  tracción  comparando  este  material  con 
Alloderm® y una prótesis polimérica biodegradable. 
En el presente modelo experimental hay que tener en cuenta que el test 































A)  Las  prótesis  biológicas  provistas  de  enlaces  covalentes  (crosslink) 
implantadas  de  forma  intraperitoneal mostraron  un  comportamiento  similar  a 
prótesis  laminares poliméricas de PTFEe en cuanto a  formación adherencial. La 
prótesis  desprovista  de  enlaces  covalentes  (no  crosslink)  mostró  un 
comportamiento  diferente  debido  a  su  rápida  y  paulatina  biodegradación, 
generando una menor formación adherencial. 
B)  En  situación  intraperitoneal,  tanto  las  prótesis  biológicas  (crosslink) 
como  las  poliméricas  (Preclude®)  podrían  ser  válidas  para  procesos  que 
impliquen reparación tisular. 
C)  En  los  implantes  extraperitoneales,  la  integración  tisular  fue  similar 
para  las  prótesis  biológicas  provistas  de  enlaces  covalentes.  La  prótesis 
polimérica control sufrió encapsulación debido a su falta de porosidad. Surgisis® 
dio lugar a la regeneración de un neotejido provisto de una buena estructura de 
colágeno.  El  estudio mecánico  presentó  una  buena  resistencia  a  la  rotura  en 
todos los implantes realizados. 
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